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II. Einleitung 
Einen großen Teilbereich der chirurgischen Tätigkeit bildet die Behandlung von Frakturen. 
Metallische Implantate sind als Goldstandard für die operative Frakturbehandlung anzuse-
hen. Bis heute konnten sie in der Vielschichtigkeit ihrer Anwendungen von keinem anderen 
Material verdrängt werden. 
Metalle besitzen eine sehr hohe Festigkeit und Steifheit [25]. Ihr Elastizitätsmodul, welches 
ein Maß für die Steifheit eines Materials ist, ist um bis zu vierzehnfach höher als jenes von 
Knochen [22]. Implantate aus Metall sind die einzigen Osteosynthesematerialien, die auf-
grund ihrer hervorragenden mechanischen Eigenschaften auch zur Stabilisierung von 
Frakturen in stark belasteten Körperregionen eingesetzt werden können. Für die Versor-
gung stressarmer Frakturen hingegen können auch biologisch abbaubare Implantate ver-
wendet werden. 
Die Verwendung von biologisch abbaubaren Polymeren und Osteosynthesematerialien aus 
kompaktem Knochen zur Versorgung von Frakturen in gering belasteten Körperregionen ist 
durchaus sinnvoll, da der Einsatz von Metallen zur Osteosynthese nicht immer unproble-
matisch ist. Neben bindegewebigen Einscheidungen metallischer Implantate treten auch 
Korrosionserscheinungen auf, in deren Rahmen Ionen (Ni, Co, Cr, Fe) in das umliegende 
Gewebe übertreten und den Heilungsprozeß negativ beeinflussen können [18, 12]. Häufig 
stehen entzündliche Metallosen mit den Korrosionserscheinungen in Verbindung [116]. Sie 
wurden speziell als Reaktion auf Nickelimplantate beobachtet [142]. Schon 1972 konnte 
nachgewiesen werden, dass bei nahezu allen Osteosynthesen mit Metallimplantaten mik-
romorphologische Veränderungen, wie zum Beispiel Eiseninkrustationen im Implantatlager 
auftreten, die allerdings zumeist nicht von klinischer Relevanz sind [116]. Hingegen kommt 
immunologischen Reaktionen vom verzögerten Typ eine große praktische Bedeutung zu.  
Nickel zählt zu den am häufigsten vorkommenden Kontaktallergenen. Vor allem die Verar-
beitung im Modeschmuck stellt in diesem Zusammenhang ein erhebliches Sensibilisie-
rungspotential dar. Aber auch Kobalt und Chrom gehören zu den Substanzen, die häufig in 
Legierungen metallischer Implantate Verwendung finden und zu einer allergischen Reak-
tion vom Typ IV führen können [56]. Im Rahmen einer „routinemäßigen Testung auf Me-
tallallergie beim alloarthroplastischen Gelenkersatz“ [109] traten nach Erstimplantation in 
4,12%, nach Revisionen sogar in 9,35% der untersuchten Fälle allergische Reaktionen auf. 
Eine positive Korrelation zwischen Metallallergie und Prothesenlockerung wird als gesi-
chert angenommen [110].  
Ein weiteres Problem ist die sogenannte „stress-protection“ [12, 18, 25, 56]. Sie betrifft den 
mit metallischen Implantaten stabilisierten Knochenabschnitt. Bedingt durch das im Ver-
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wendeten Metallen, wird der Knochen im Frakturgebiet funktionell entlastet. Dieser Reiz-
entzug führt zu einer Abnahme der Knochendichte im Sinne einer Inaktivitätsatrophie. Fol-
gen können sowohl Ermüdungsbrüche des Implantates sein, als auch Refrakturierungen 
nach Metallentfernung.  
Die Materialentfernung wird vor allem bei jungen Patienten nach Frakturheilung und Reha-
bilitation angestrebt. Infektionen, allergische Reaktionen und Weichteilirritationen können 
zu einer vorzeitigen Metallentfernung zwingen. Diese ist mit einer erneuten Operation und 
allen daraus erwachsenden Risiken verbunden. Die Metallentfernung ist somit der entschei-
dende Nachteil konventioneller Osteosynthesen [12, 18, 56]. Die erneute Narkose und die 
mit der Operation verbundenen möglichen Komplikationen, wie Verletzungen von Nerven, 
Muskeln, Sehnen, Bandstrukturen und Gefäßen, die Gefahr der Entstehung von Infektio-
nen, Wundheilungsstörungen, Thrombosen oder Embolien stellen jedoch nicht nur ein per-
sönliches Risiko für den Patienten dar, sie sind auch ein entscheidender Kostenfaktor unse-
res Gesundheitswesens [64]. 
Durch den vermehrten Einsatz biologisch abbaubarer Implantate im Rahmen von Osteo-
synthesen entfällt eine erneute Operation zur Materialentfernung mit all ihren Kosten und 
Risiken. Auch können die übrigen, mit Metallimplantaten verbundene Nachteile vermieden 
werden. Nachteilig ist aber, dass biologisch abbaubare Implantate nicht über eine so große 
mechanische Stabilität verfügen wie Metallimplantate. Aus diesem Grund können Implan-
tate aus biologisch abbaubaren Polymeren oder kompaktem Knochen nur zur Stabilisierung 
stressarmer Frakturen in gering belasteten Körperregionen eingesetzt werden. Diese Tatsa-
che darf bei der Beurteilung dieser tierexperimentellen Studie nicht aus den Augen verloren 
werden.  
 
1. Biologisch abbaubare Polymere 
1.1 Geschichtlicher Überblick 
Bereits 1893 wurde das erste synthetische Polyglykolid (PGA) von Bischoff und Walden 
entdeckt [6]. Bedeutungsvoll wurde dieser Stoff jedoch erst in der Mitte des 20. Jahrhun-
derts. 1932 gelang es William Carothers erstmals, Polyglykolsäure herzustellen. Problema-
tisch war allerdings deren extreme hydrolytische Instabilität [39]. Durch Aufspaltung des 
Polyglykolringes und Polymerisation der zyklischen Diester konnten 1954 die Eigenschaf-
ten der Polyglykolide entscheidend verbessert werden [47, 78]. Im Zuge weiterer For-
schungsarbeit wurde das erste biologisch abbaubare Nahtmaterial aus Polyglykolsäure unter 
dem Handelsnamen Dexon hergestellt [37]. Das Konkurrenzprodukt, bestehend aus 92% 
Polyglykolid (PGA) und 8% Polylaktid (PLA), wird seit 1975 unter dem Namen „Vicryl“ 
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Polydioxanon (PDS) gefertigtes Nahtmaterial breite Anwendung im chirurgischen Alltag 
[30]. 
Im Gegensatz zu den Nahtmaterialien dauerte die Entwicklung geeigneter biologisch ab-
baubarer Implantate für die Osteosynthese wesentlich länger. Ursächlich verantwortlich 
war die zu geringe Primärfestigkeit und die zu schnelle Resorption der Materialien. Tierex-
perimentelle Untersuchungen [113] und Pilotstudien auf dem Gebiet der Mund-Kiefer-Ge-
sichtschirurgie [24, 40] leisteten entscheidende Vorarbeiten für den erstmaligen Einsatz von 
PGA am Menschen im Jahre 1984 [18, 39, 106]. Mittlerweile haben sich drei biologisch 
abbaubare Materialen mit ihren Polymeren und Kopolymeren für Osteosyntheseverfahren 
als geeignet erwiesen: Polyglykolid, Polylaktid und Polydioxanon [39, 106]. Wie bereits 
erwähnt, werden diese Materialien aufgrund ihrer mechanischen Eigenschaften vorzugs-
weise in Körperregionen eingesetzt, in denen sie keinen großen Belastungen ausgesetzt 
sind. Weitere Kontraindikationen für den Einsatz biologisch abbaubarer Polymere sind das 
Vorliegen von Trümmerfrakturen oder hochgradiger Osteoporose [18] oder die Erfordernis 
von Zuggurtungsosteosynthesen. Auch können keine Kompressionskräfte auf die Fraktur-
enden ausgeübt werden, wie dies zum Beispiel bei der Osteosynthese mit Zugschrauben der 
Fall ist [39]. Biologisch abbaubare Polymere kamen deshalb bisher hauptsächlich bei 
Frakturen im Knöchelbereich, bei gering belasteten Frakturen am Ellenbogen, am Arm und 
an der Hand zum Einsatz [4, 9, 10, 28, 48, 49, 50, 53, 55, 59, 76, 77, 80, 86, 95, 105, 106, 
124, 129, 133, 134].  
 
1.2 Chemische Zusammensetzung und Verstoffwechselung 
Poly-Alpha-Hydroxysäuren entstehen durch Kondensation aus Glykolsäure (CH2OH-
COOH) und Milchsäure (CH3CH(OH)-COOH). Durch ihre sehr geringen Festigkeitswerte 
und ihr niedriges Molekulargewicht, welches mit einem schnellen Abbau in vivo korreliert 
[132], sind sie allerdings für Osteosynthesen ungeeignet. Bei Destillation im Vakuum bil-
den sich unter Wasserabspaltung aus den Alpha-Hydroxysäuren zyklische Diester. Ihr 
Grundgerüst wird, in Kombination mit zwei Sauerstoffdoppelbindungen und zwei freien 
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Werden die freien Wasserstoffatome durch CH3-Gruppen ersetzt, spricht man von einem 








Abbildung II-2 Ringstruktur des Laktids 
 
Aus den Laktonen Glykolid und Laktid können nun unter Hinzufügen bestimmter Kataly-
satoren (Antimon-, Zink-, Blei- und insbesondere Zinnverbindungen) durch ringöffnende 
Polymerisation hochmolekulare Verbindungen hergestellt werden, die gegenüber den an-
fangs erwähnten Alpha-Hydroxysäuren deutlich verbesserte mechanische Eigenschaften 
















Abbildung II-3 Ringöffnende Polymerisation  
 
Bei den Laktiden existieren, bedingt durch das asymmetrische Kohlenstoffatom der Milch-
säure, optisch aktive Formen. Für den chirurgischen Bereich bedeutsam sind das Poly-L-
Laktid (PLLA) und das Poly-D-Laktid (PDLA). In vivo weist PLLA gegenüber PDLA ei-
nen verzögerten Festigkeitsverlust auf. 
Sowohl Polyglykolide als auch Polylaktide weisen Kristallinitätsgrade von über 80% auf. 
Eine hohe Kristallinität verhindert die frühe hydrolytische Spaltung des Materials [25, 53, 
140]. Desweiteren ermöglichen die unterschiedlichen Schmelzpunkte von PGA und PLLA 
die Entwicklung von Glykolid-Laktid-Kompositen, die wiederum veränderte Eigenschaften 
hinsichtlich ihrer Mechanik und Biokompatibilität aufweisen. 
Polyglykolsäure (PGA) und Polymilchsäure (PLA) werden im Körper durch spezifische 
Hydrolasen zu Glykolsäure bzw. Milchsäure gespalten. Die Glykolsäure wird zu Glycin 
verstoffwechselt. Dieses findet in zahlreichen Syntheseprozessen Verwendung (Proteinbio-
synthese, Synthese von Kreatin, Purin u.a.) oder wird im Pyruvatzyklus weiterverarbeitet. 
Die Milchsäure wird nach Verstoffwechselung im Zitronensäurezyklus als Kohlendioxid 
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Unterschiedliche Faktoren nehmen zudem noch Einfluß auf die Art, Geschwindigkeit und 
Vollständigkeit der Resorption. Sie sind im Folgenden aufgelistet [39]: 
Mikrostrukturelle Faktoren: 




9 Art der Matrix 
9 Morphologie der Verstärkungsfasern 
9 Porosität des Implantates 
9 Oberflächenbeschaffenheit 
Makrostrukturelle Faktoren: 
9 Geometrie des Implantates 




9 Implantatbett (Weichteile, Knochen, Vaskularisationsverhältnisse) 
Ergänzend seien hier noch einige der oben aufgelisteten Faktoren näher erläutert: 
Materialien mit sehr hydrophilen Eigenschaften, wie sie zum Beispiel die Polyglykolide 
aufweisen, werden im Vergleich zu den hydrophoben Stoffen (Polylaktide) schneller abge-
baut. [25, 26, 39]. Auch eine erhöhte Temperatur wirkt sich fördernd auf den Abbauprozeß 
aus [132]. Hingegen kann die Verstoffwechselung eines Materials durch einen hohen 
Kristallinitätsgrad, wie von Daniels für PLLA beschrieben [25] und ein hohes Molekular-
gewicht verzögert werden [21, 132]. 
 
1.3 Mechanische Eigenschaften und Biokompatibilität  
Die mechanischen Eigenschaften eines Materials werden nicht nur vom Material selbst be-
stimmt, also von dessen Molekulargewicht, seiner Kristallinität und Viskosität, sondern 
auch von der Verarbeitungstechnik [21, 25]. Die biologisch abbaubaren Polymere können 
zum Beispiel kompressionsbehandelt sein oder ihre Binnenstruktur kann "self-reinforced" 
gefertigt worden sein. Bei dieser selbstverstärkenden Herstellungstechnik werden Polymer-
fibrillen in einer Polymermatrix aus demselben Material verstrickt. Das Material liegt somit 
vollkommen orientiert und amorph vor. Natürlich wirkt sich auch das Design eines Pro-
duktes auf dessen mechanische Eigenschaften aus. So erleichtert beispielsweise eine große 
Oberfläche den körpereigenen Abbau. Zu beachten ist, dass auch die Umgebungsbedingun-
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Hier spielen die Temperatur und das Milieu des Implantatlagers ebenso eine Rolle wie die 
Dauer der Implantation. 
Die derzeit im chirurgischen Alltag verwendeten Polydioxanone, Polyglykolide und Poly-
laktide sowie deren Polymere und Kopolymere [106] sind aufgrund ihrer molekularen 
Struktur und Herstellungsweise durch zum Teil sehr unterschiedliche mechanische Eigen-
schaften charakterisiert. Je nach Verarbeitungstechnik und Art des Polymers können initial 
sehr hohe Festigkeitswerte erreicht und auch für lange Zeit aufrecht erhalten werden. Ande-
rerseits existieren auch Materialien, die sich durch eine initial geringe Festigkeit und eine 
schnellere Resorption auszeichnen. Polydioxanone verfügen über die geringste mechani-
sche Festigkeit [20, 79]. Die Polyglykolide haben zwar initial die höchste Stabilität, verlie-
ren diese jedoch schon nach kurzer Zeit [75, 98, 130]. Mit den selbstverstärkten Implanta-
ten aus Polylaktid gelang es, Implantate mit einer ausreichend hohen Stabilität und einem 
langsamen Festigkeitsverlust nach der Implantation herzustellen [72, 126, 130]. Unter den 
Polymeren sind derzeit die Polylaktide am gebräuchlichsten. Im Vergleich zu Polyglykol-
iden, Polydioxanonen und den verschiedenen Komposiden haben Polylaktide gute mecha-
nische Eigenschaften, eine günstige Degradationskinetik und eine relativ gute Biokompati-
bilität. 
Zahlreiche klinische Studien und Erfahrungsberichte [9, 10, 17, 28, 48, 49, 50, 53, 59, 76, 
80, 95, 106, 124, 129, 133] lieferten wichtige Erkenntnisse im Hinblick auf die Biokompa-
tibilität biologisch abbaubarer Polymere. Vielfach wiesen diese Implantate eine gute Gewe-
beverträglichkeit auf [17, 106, 135]. Allerdings finden sich auch Berichte über gravierende 
Komplikationen, wie Infektionen, Osteolysen, Synovialitiden und Abstoßungsreaktionen 
[18, 26, 53, 56, 57, 93, 96, 106, 140]. Vor allem die immer wieder aufgetretenen unspezifi-
schen entzündlichen Fremdkörperreaktionen [11, 13, 18, 26, 33, 52, 53, 106, 107, 140] 
zeigten, dass die biologisch abbaubaren Polymere noch nicht als ideales Material für den 
Einsatz im Rahmen wenig belasteter Osteosynthesen angesehen werden können. Alternativ 
können biologisch abbaubare Implantate für die Stabilisierung stressarmer Frakturen auch 
aus kompaktem Knochen hergestellt werden. 
 
2. Osteosynthesematerialien aus kompaktem Knochen 
2.1 Geschichtlicher Überblick 
Die Idee der Verwendung von Knochen zur Defektausfüllung oder zur Stabilisierung von 
Frakturen ist nicht neu. Schon in der ersten Hälfte des 20.Jahrhunderts propagierte Albee 
die Verwendung kompakten Knochens als Metallersatz [99].  
Wilhelm publizierte 1963 die autologe Bolzung von Skaphoidfrakturen. Das knöcherne 
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Schwier gelang es 1957, Schienbeintorsionsbrüche mit Schrauben aus allogener Knochen-
kompakta zu fixieren. Er erhielt äußerst gute biomechanische Ergebnisse [118]. 1968 ver-
wendete Grasser cialitkonservierte allogene Schrauben in der Mund-Kiefer-Gesichtschirur-
gie [43]. Seit 1990 verwendet Obwegeser in der Mund-Kiefer-Gesichtschirurgie autokla-
viertes Material aus kompaktem allogenem Knochen zu Osteosynthesezwecken. Als einen 
idealen Anwendungsbereich propagiert er die kraniofaziale Chirurgie im Säuglingsalter. Er 
berichtet über den klinischen Einsatz von 796 Implantaten. Als einzige Komplikationen 
wurden in sechs Fällen Schraubenbrüche und in drei Fällen Schraubenlockerungen regist-
riert [88]. Auch die Osteochondrosis dissecans des Kniegelenkes ließ sich nach Ausweitung 
des Anwendungsbereiches über die Mund-Kiefer-Gesichtschirurgie hinaus sehr zuverlässig 
mit diesen Materialien behandeln [7, 8]. Des Weiteren kamen autoklavierte Implantate aus 
kompaktem Knochen im Handwurzel- und im Mittelfußbereich erfolgreich zum Einsatz. 
Sie dienten zum Beispiel zur Stabilisierung von Arthrodesen an der Hand und bei Hallux 
valgus in der Orthopädie [88]. Ebenfalls Erfahrungen im Umgang mit allogenem Knochen 
zu Osteosynthesezwecken machten Záborszky und Hommel. Záborszky verwendete 1967 
allogenen Knochen zur Stabilisierung von Pseudarthrosen [144], Hommel beschrieb 1967 
die erfolgreiche Anwendung allogener Knochenspäne in der orthopädischen Chirurgie [54]. 
Neben den allogenen Materialien kamen in der Vergangenheit auch xenogene knöcherne 
Implantate zu Osteosynthesezwecken zum Einsatz. So verwendete Küppermann 1957 bovi-
nes Knochenmaterial zur operativen Frakturbehandlung der Extremitäten. Zum Einsatz ka-
men Schrauben mit Spezialgewinde, Nägel und perforierte Platten [73]. Schumada et al. 
versuchten 1974 Schenkelhalsfrakturen mit Implantaten aus xenogenem Knochen zu stabi-
lisieren [115]. Elze und Schramm verwendeten xenogene Osteosynthesematerialien erfolg-
reich im Kieferbereich [35]. Scherer et al. formulierten als ein entscheidendes Ergebnis ih-
rer Untersuchungen an xenogenen Materialien zu Osteosynthesezwecken, dass diese sich 
am besten dazu eignen, Frakturen in gering belasteten Körperregionen zu stabilisieren 
[111].  
 
2.2 Zusammensetzung und Aufbau von kompaktem Knochen 
Bezogen auf ihr Feuchtgewicht besteht humane Kompakta zu 45% aus Mineralsalzen, zu 
35% aus organischem Material (90-95% Kollagen, 1% Glykosaminoglykane, 5% Protein) 
und zu 20% aus Wasser [19]. 
Histologisch unterscheidet man Geflecht- von Lamellenknochen. Immer, wenn Knochen 
neu entsteht, wird zunächst Geflechtknochen gebildet. Er zeichnet sich durch einen zufälli-
gen, orientierungslosen Verlauf der Kollagenfasern aus, die teils grobe, teils feine Bündel 
bilden. Der Bestand an Osteozyten ist im Geflechtknochen größer, der an Mineralien gerin-




Einleitung  -12- 
   
Im Lamellenknochen verlaufen die Kollagenfasern weitgehend parallel und an den Lamel-
lengrenzen finden sich Osteozyten. Man findet endostal eine innere, periostal eine äußere 
Generallamelle. Um die dazwischen liegenden Osteone mit dem Havers-System stabilisie-
ren sogenannte Schaltlamellen die knöcherne Struktur. Lamellenknochen ist mechanisch 
um ein Vielfaches stabiler als Geflechtknochen [112]. 
 
2.3 Biophysische und mechanische Eigenschaften 
Unter den Stützgeweben des menschlichen Körpers hat der lamelläre Knochen die größte 
Festigkeit. Knochen ist äußerst heterogen. In jedem Abschnitt hat die Knochenkompakta 
eine individuelle Struktur. Diese entsteht durch die Ausrichtung der knöchernen Lamellen 
entsprechend der auf den Knochenabschnitt wirkenden Zug- und Dehnungskräfte [34, 88, 
104].  
Knochen unterliegt wie jedes Gewebe im Körper Alterungsprozessen, die zu Veränderun-
gen der chemischen Zusammensetzung führen [122, 136]. Die Eigenschaften knöchernen 
Gewebes ändern sich auch mit dem Geschlecht [68, 94], variieren innerhalb verschiedener 
Spezies und vermutlich sogar intraindividuell [36, 60, 104, 137]. 
Knochen ist kein starres Stützgerüst unseres Körpers, sondern ein dynamisches Gewebe, 
das intensiv an den Stoffwechselprozessen teilnimmt und somit keine einheitliche biophysi-
sche Charakterisierung zulässt. Die Beurteilung der mechanischen Eigenschaften knöcher-
nen Gewebes sollte vor diesem Hintergrund erfolgen. 
Beim Umgang mit Knochen und bei der Untersuchung seiner mechanischen Eigenschaften 
existieren keine standardisierten Arbeitsvorschriften [104]. Eine große Vielzahl von Bear-
beitungsmöglichkeiten, verschiedene Testbedingungen und Testmethoden führen dazu, dass 
ein Vergleich der mechanischen Ergebnisse nicht ohne Weiteres möglich ist. Mithilfe von 
Druck-, Zug-, Torsions- und Biegeversuchen, die sich an speziellen biomechanischen Fra-
gestellungen orientieren, versucht man heutzutage vergleichbare Ergebnisse zu erzielen. Da 
Knochen sehr heterogen aufgebaut ist, ist es aus statistischen Gründen sinnvoll, den Pro-
benumfang bei der biomechanischen Untersuchung ausreichend groß zu wählen [104]. 
Es hat sich gezeigt, dass die Festigkeitswerte von Knochen bei longitudinaler Belastung 
wesentlich größer sind als bei transversaler Belastung. Bei bovinen und humanen Proben, 
die longitudinal belastet wurden, war eine beträchtliche plastische Verformbarkeit nach-
weisbar. Sie betrug bis zu 70% der Gesamtdeformierung [104]. Bei Belastung senkrecht zur 
Knochenachse kam es bei geringerer plastischer Verformbarkeit früher zum Versagen des 
Probenmaterials. Plastisches Deformierungsverhalten hängt sehr davon ab, inwieweit die 
Proben feucht gehalten werden [104]. Nativer Knochen kann durch seinen Flüssigkeitsge-
halt sehr viel Energie durch plastische Verformung absorbieren. Die Festigkeitseigen-
schaften für Zug und Kompression verhalten sich nach Rauber et al. etwa im Verhältnis 
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Knochen ist ein anisotropes Material. Dies bedeutet, dass der Knochen seine physikalischen 
Eigenschaften richtungsabhängig verändern kann. Er ist in der Lage, seine Mikrostruktur 
gemäß der auf ihn einwirkenden Kräfte zu verändern. Außerdem wirkt sich die Belastungs-
geschwindigkeit auf die mechanischen Eigenschaften eines Knochens aus. Dies charakteri-
siert ihn als viscoelastisch.  
Die Biegefestigkeit frischer humaner Kompakta wurde von Knese und Sedlin mit 100 bis 
220 N/mm² angegeben [68, 119, 120]. Nach Implantation kompakten Knochens für Osteo-
synthesezwecke kommt es zu dessen Schwächung durch Interaktion mit dem Empfängeror-
ganismus. Es ist daher wichtig, dass die verwendete Kompakta zum Zeitpunkt der Implan-
tation sehr gute mechanische Eigenschaften aufweist. Die Struktur des Knochens selbst so-
wie verschiedene Konservierungs-, Desinfektions- und Sterilisationsverfahren haben 
Einfluß auf die Stabilität des verwendeten Implantates.  
 
2.4 Konservierung, Desinfektion und Sterilisation  
Körperfremde Gewebe können Krankheiten übertragen. Eine Infektion mit HIV kann zum 
Beispiel auch bei penibler Selektion der Spender nicht immer völlig ausgeschlossen wer-
den. Ursächlich verantwortlich hierfür ist unter anderem ein Zeitfenster, in dem das Virus 
nicht mit den herkömmlichen Methoden nachweisbar ist. Auch die Übertragung von Prio-
nen stellt eine noch nicht ganz abschätzbare Gefährdung für den Patienten dar. Vor diesem 
Hintergrund kommt der geeigneten Konservierung, Desinfektion und Sterilisation des knö-
chernen Materials eine große Bedeutung zu. 
Welche Anforderungen sind an die Sterilisation zu stellen? 
Im gesamten knöchernen Implantat soll es zu einer Abtötung der pathogenen Strukturen 
kommen, möglichst ohne dabei die mechanischen und biologischen Knochencharakteristika 
zu verändern. Nach Schweiberer et al. dürfen zum Sterilisationsprozeß keine toxischen oder 
mutagenen Substanzen eingesetzt werden oder entstehen [117]. 
Es kommen hauptsächlich drei Methoden zum Einsatz. Eine Behandlung durch Hitze (Au-
toklavierung), eine Bestrahlung mit Beta- oder Gamma-Strahlen oder eine Behandlung mit 
chemischen Substanzen wie Ethanol, Formaldehyd, Quecksilber- und Silberverbindungen 
oder Ethylenoxid [117]. Auf die Möglichkeiten und die Gefahren, die die verschiedenen 
Sterilisationsmaßnahmen mit sich bringen, wird in der Diskussion dieser Arbeit näher ein-
gegangen. Dabei wird besonderer Wert auf die Sterilisation mit Ethylenoxid gelegt, da 
diese Substanz aus biomechanischer Sicht sehr gut zur Sterilisation von Implantaten aus 
kompaktem Knochen geeignet zu sein scheint. Ethylenoxid kann knöchernes Material gut 
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3. Zusammenfassung 
Metalle können derzeit als Osteosynthesematerialien nicht ersetzt werden. Vor allem bei 
der Versorgung stark belasteter Frakturen existieren bisher keine ausreichend stabilen Ma-
terialen zum Metallersatz. Es gibt allerdings alternativ einsetzbare Materialien bei der Ver-
sorgung wenig belasteter, stressarmer Frakturen. Biologisch abbaubare Polymere scheinen 
für diese Zwecke ausreichend stabil zu sein. Gegenüber Metallen haben sie den entschei-
denden Vorteil, nicht in einer zweiten Operation entfernt werden zu müssen. Allerdings 
sind bei ihrer Verwendung mehrfach Probleme hinsichtlich der Biokompatibilität aufgetre-
ten. Diese Probleme sind beim Einsatz von Implantaten aus kompaktem Knochen im Rah-
men von Osteosynthesen nicht zu erwarten. Auch sie kommen bei stressarmen Frakturen 
zum Einsatz und sind nach bisherigen Erkenntnissen aus biomechanischer Sicht mit den 
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III. Zielsetzung 
Es existiert derzeit kein Material zur Stabilisierung von stressarmen Frakturen, welches al-
len Anforderungen an die Stabilität, an das Abbauverhalten und auch an die Wirtschaftlich-
keit genügt. Sehr aussichtsreich ist die Anwendung von synthetisch hergestellten biologisch 
abbaubaren Polymeren oder von natürlich vorkommendem kompaktem Knochen. Diese 
beiden Materialen sind hinsichtlich ihrer Eignung für den Einsatz im Rahmen von wenig 
belasteten Osteosynthesen trotz deutlicher Unterschiede in ihren biomechanischen und bio-
physischen Eigenschaften miteinander vergleichbar. Spezielle Herstellungsverfahren, De-
sinfektions-, Konservierungs-, und Sterilisationsverfahren haben einen großen Einfluß auf 
die jeweiligen Materialeigenschaften. 
 
Ziel dieser Studie war es, vor diesem Hintergrund einen biomechanischen Vergleich 
unterschiedlich sterilisierter Implantate aus kompaktem Knochen und verschiedener 
biologisch abbaubarer Polymere in vivo durchzuführen.  
 
Zum Einsatz kamen selbstverstärkte Pins aus Poly-L-Laktid (Bionx-Pins®) und Pins aus ei-
nem Poly-L-/Poly-D-Laktid Gemisch (Polypins 2.0®). Als Kompakta-Pins kamen CB-Pins 
(Complete Biological) zum Einsatz. Sie wurden aus boviner Tibia-Kompakta hergestellt 
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IV. Fragestellungen 
Aus der Zielsetzung ergaben sich für diese Studie bestimmte Fragestellungen: 
 
1. Wie ändern sich die biomechanischen Eigenschaften der Bionx-Pins®, der Polypins®, 
der bestrahlten und ethylenoxidbehandelten CB-Pins im zeitlichen Verlauf hinsicht-
lich ihrer Festigkeit und Elastizität? 
 
2. Wie ändern sich die morphometrischen Eigenschaften der Bionx-Pins®, der Poly-
pins®, der bestrahlten und ethylenoxidbehandelten CB-Pins im zeitlichen Verlauf 
(Durchmesser, Länge, Volumen, Gewicht, Querschnittsfläche, Dichte)? 
 
3. Gibt es Unterschiede der Materialeigenschaften beim Vergleich der Bionx-Pins®, der 
Polypins®, der bestrahlten und ethylenoxidbehandelten CB-Pins untereinander und in 
Abhängigkeit vom Implantatlager und der Zeit? 
 
4. Wie ändern sich die biomechanischen und morphometrischen Eigenschaften der 
ethylenoxidbehandelten CB-Pins im Rehydratationsversuch? 
 
5. Sind die in vitro erzielten biomechanischen Ergebnisse (bei der Rehydratation) für 
die ethylenoxidbehandelten CB-Pins mit denen in vivo (im Tierversuch) vereinbar? 
 
6. Welche der vier verwendeten Implantatarten erfüllt am ehesten die biomechanischen 
Anforderungen, die an ein biologisch abbaubares Material zur Stabilisierung von 
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V. Material und Methoden 
In das Tierexperiment gingen insgesamt 52 männliche Tiere der Gattung Chincilla Bastard 
ein. In einem Vorversuch wurde zunächst an vier Tieren die Technik der Operation, der 
Explantation und der Aufarbeitung der Proben erlernt. Die übrigen 48 Kaninchen wurden in 
acht Gruppen zu je sechs Tieren aufgeteilt. Der errechnete Stichprobenumfang in dieser 
Studie betrug 24,1 Pins pro Gruppe. Tiere der ersten Gruppe wurden am ersten postoperati-
ven Tag getötet, die der zweiten Gruppe am dritten postoperativen Tag und die der folgen-
den Gruppen nach einer, zwei, vier, acht, sechzehn und zweiunddreißig Wochen.  
In jeden Femurmarkraum eines Kaninchens wurde entweder ein Bionx-Pin® oder ein ethy-
lenoxidbehandelter CB-Pin nach Art eines Marknagels implantiert. Die Seitenverteilung der 
Implantate geschah nach dem Zufallsprinzip. Zusätzlich wurden ein ethylenoxidbehandelter 
CB-Pin, ein Bionx-Pin®, ein Polypin® und ein bestrahlter CB-Pin in die autochtone Rü-
ckenmuskulatur eines jeden Tieres eingebracht. 
In diesem Tierversuch wurden die ethylenoxidbehandelten CB-Pins und die Bionx-Stifte® 
nicht nur biomechanisch, sondern auch histologisch untersucht. Kleine Pinstückchen dieser 
Probenmaterialien wurden in die Bauchmuskulatur der Tiere implantiert und später der 
histologischen Untersuchung zugeführt. Außerdem wurde eine Osteosynthese mit Schrau-
ben aus ethylenoxidbehandelter Kompakta und SR-Poly-L-Laktid (Bionx-Screw®) durchge-
führt. Dazu wurde am distalen Femur der Kaninchen eine künstliche Fraktur geschaffen. 
Das Heilungsverhalten der Fraktur wurde nach der Stabilisierung mit den unterschiedlichen 
Materialien ebenfalls histologisch untersucht. Auf den histologischen Teil des Versuches 
soll in dieser Arbeit allerdings nicht näher eingegangen werden. 
 
1. Charakterisierung des Probenmaterials 
1.1 Bionx-Pin® 
Diese in den USA und in Finnland hergestellten biologisch abbaubaren Poly-L-Laktid-
Implantate wurden über die in Sulzbach ansässige DePuy Orthopädie GmbH bezogen. Die 
folgenden Ausführungen beziehen sich auf deren Angaben. 
Die Implantate setzen sich aus einer Matrix und darin verstrickten Fibrillen desselben Po-
lymermaterials zusammen. Durch diese Anordnung der Polymerfibrillen kommt es zu einer 
Selbstverstärkung des Materials (SR = „self-reinforced“). Diese Herstellungstechnik soll 
eine hohe mechanische Dichte und initiale Festigkeit erzeugen. Sie wurde von Törmälä et 
al. eingeführt [126, 127] und ist schematisch in der Abbildung V-1 dargestellt. 
Die Bionx-Pins® haben eine initiale Biegefestigkeit von 300 N/mm² und eine Scherfestig-
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erfolgt mittels Gamma-Strahlung mit einer Dosis von 25 kGy. Nach 20-40 Wochen soll es 
zu ersten Festigkeitsverlusten kommen. Die komplette Biodegradierung erfolgt erst nach 
Jahren.  
In diesem Versuch wurden Schrauben mit einer Länge von 25 mm und einem Durchmesser 
von 2 mm verwendet, sowie Pins mit einer nutzbaren Länge von 60 mm und einem Durch-











Abbildung V-1  Herstellung der Bionx-Pins® nach dem 
Prinzip der „Selbstverstärkung“ (aus: 




Der Polypin 2.0® der Firma Protek besteht aus einem Polylaktid-Kopolymer. Poly-L-Laktid 
und Poly-D-Laktid sind hier in einem Verhältnis von 70:30 verarbeitet. Im Kopf des Stiftes 
befindet sich ein Röntgenmarker aus Zirkondioxid. Der Pin wurde durch Gamma-Bestrah-
lung sterilisiert. Sein Durchmesser beträgt 2 mm und seine nutzbare Länge 10-35 mm. 
Nach Angaben des Herstellers (BIOVISION GmbH, Ilmenau), bleibt die Biegefestigkeit des 
Polypins® über 34 Wochen konstant. Nach 15 Monaten soll der Polypin® mechanisch völlig 




In dieser Studie wurden sowohl ethylenoxidbehandelte, als auch bestrahlte Pins aus boviner 
Tibia-Kompakta eingesetzt. 
Die ethylenoxidbehandelten CB-Pins wurden im Labor der Klinik für Unfall-, Wie-
derherstellungs- und Handchirurgie der Philipps-Universität in Marburg aus den Tibiae von 
Rindern hergestellt. Die Knochen wurden bis zur Bearbeitung in gesättigter NaCl-Lösung 
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Knochensegment. Hierzu wurde eine Drehmaschine vom Typ „Super 11 CD“ der Firma 
„emco“ verwendet. Die so entstandenen Pins hatten einen Durchmesser von 2 mm und eine 
Länge von 25 mm. Anschließend erfolgte die Behandlung in 100%iger Acetonlösung für 
vier Wochen. Nach einer Woche Entlüftungszeit wurden diese Implantate mit 100% Ethy-
lenoxid über sechs Stunden gassterilisiert und anschließend mehrere Monate entlüftet. 
Andere CB-Pins aus boviner Tibia-Kompakta mit einem Durchmesser von 2 mm und einer 
Länge von 25 mm wurden von der Firma Tutogen hergestellt und nach Tutoplast-Prozes-
sierung durch Gamma-Bestrahlung mit einer Dosis von 17,8 Mrad sterilisiert. 
 
2. Medikamente 
Folgende Medikamente kamen in diesem Versuch zum Einsatz: 
9 Ketamin 
9 Rhompun 
9 T 61 
 
2.1 Ketamin 
Ketamin ist ein Derivat des Halluzinogens Phencyclidin. Es wirkt hauptsächlich durch 
nichtkompetitive Blockade von NMDA-Rezeptoren (Neurotransmitter: Glutamat). Es wird 
in einer Dosis von 4-10 mg/kg/KG i.m. gegeben. Der Wirkungseintritt erfolgt nach 2-4 Mi-
nuten und hält 10-20 Minuten an. Ketamin wirkt gut analgetisch und gering muskelrelaxie-
rend.  
In diesem Versuch erhielt ein Tier von 3 kg Körpergewicht initial eine Dosis von  
8 mg/kg/KG i.m. Nach jeweils 15 Minuten erfolgte eine weitere i.v. Nachinjektion von  
3 mg/kg/KG. Empfohlen waren hier 1-5 mg/kg/KG. 
 
2.2 Rhompun 
Der Wirkstoff dieses Medikamentes (Xylazinhydrochlorid) führt zur Sedierung, Muskelre-
laxierung und geringen Analgesierung. Tiere, die mit Rhompun behandelt wurden, müssen 
vorsichtig gehandhabt werden, da sie durch äußere Reize erweckbar sind und so gezielte 
Abwehrbewegungen ausführen können. Rhompun kann gut mit Ketamin kombiniert wer-
den, wobei 0,1 ml Rhompun mit 5-15 mg Ketamin gemischt werden können. In dieser Stu-
die wurde 0,1 ml Rhompun mit 13 mg Ketamin gemischt. Nach i.m.-Injektion war die Wir-
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2.3 T 61 
Dieses zur exzitationslosen Tötung benutzte Medikament enthält als Wirkstoffe Embutra-
mid, welches stark narkotisierend und lähmend auf das Atemzentrum wirkt und Mebezoni-
umjodid, welches die quergestreifte Muskulatur und die Atemmuskulatur lähmt und zu ei-
nem schnellen Kreislaufkollaps führt, sowie das Anästhetikum Tetracainhydrochlorid. 





Zur Narkotisierung der Kaninchen wurde eine Mischung aus Ketamin und Rhompun im 
Verhältnis von 1 : 2,3 verwendet. Nach Injektion von 1,5 ml diesen Gemisches in den Mus-
culus biceps femoris des Tieres dauerte es bis zu fünf Minuten, ehe die Wirkung der Nar-
kose voll ausgeprägt war. Nun wurde dem Tier zunächst ein Zugang in eine Ohrvene ge-
legt, um so die Narkose intraoperativ gut steuern zu können. 
Im Durchschnitt dauerte es 15 Minuten, ehe die Wirkung der Medikamente nachließ. Zu 
erkennen war dies an der zunehmenden Atemfrequenz des Tieres, dem Einsetzen des Lidre-
flexes oder auch an Kaubewegungen. Durch Nachinjektion von 0,5 ml des Gemisches alle 




Im narkotisierten Zustand wurden beide Knie des zu operierenden Tieres großflächig ra-
siert. Anschließend wurde dorsal über der mittleren Brustwirbelsäule ein etwa 5 cm² großes 
Areal von Haaren befreit. 
 
3.1.3 Lagerung und Abdeckung 
Nach der Einleitung der Narkose und der Rasur wurde das Kaninchen noch gewogen, bevor 
es in Rückenlage auf dem Operationstisch fixiert wurde. Da während der Narkose die Au-
gen der Tiere geöffnet waren, wurde zum Schutz vor Austrocknung Bepanthen Augensalbe 
in den Bindehautsack des narkotisierten Tieres gegeben. Anschließend wurde das Kanin-
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3.1.4 Schneiden und Vermessen der Implantate 
Polypins® und Bionx-Pins® wurden präoperativ mit Hilfe einer Elektroschlinge auf eine 
Länge von 25 mm gekürzt. Durch die Hitzeentwicklung beim Schneiden dieser Materialien 
traten an den Schnittstellen kleine Materialverklumpungen auf, die zu einer Vergrößerung 
des Durchmessers der Pins an diesen Stellen führten. Aus diesem Grund wurden bei der 
Operation für Bionx-Stifte® Bohrer mit einem größeren Durchmesser (3,0 mm) als für CB-
Pins benötigt (2,4 mm). Vor Beginn der Operation wurde bei alle Implantaten der Durch-















Abbildung V-2 Zuschneiden eines Bionx-Pins® mit einer elektrischen Schlinge. 
 
3.2 Durchführung der Operation 
3.2.1 Pinimplantation in den Femurmarkraum 
In den rechten und den linken Femurmarkraum eines Kaninchens wurde jeweils ein 25 mm 
langer Pin eingebracht. An einem der beiden Knie war dies ein ethylenoxidbehandelter CB-
Pin, an dem anderen Knie war es ein Bionx-Pin®. Die Wahl der Seiten geschah nach dem 
Zufallsprinzip. 
Der entsprechende Pin sollte von distal in den Femurmarkraum eingebracht werden. Dazu 
musste das Kniegelenk eröffnet werden. Mit einem 15er Skalpell wurde zunächst ein unge-
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Abbildung V-3  linkes Bild: Foto beider Knie mit steriler 
Abdeckung direkt vor Operationsbe-
ginn. 
rechtes Bild: Bildausschnitt des linken 
Knies nach dem Hautschnitt. 
 
Im Anschluß an den Hautschnitt wurde die Haut von der unter ihr liegenden Faszie abprä-
pariert und das Kniegelenk über einen medialen parapatellaren Zugang eröffnet. Nach der 
Präparation des medialen Femurcondylus wurde nun das Bein im Kniegelenk gestreckt, die 
Patella nach lateral luxiert und anschließend das Knie wieder gebeugt. Nun stellte sich der 





















Abbildung V-4  Eröffnetes linkes Kniegelenk mit Blick auf den 
medialen Femurcondylus und die retropatellare 
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Die Verbindung zum Femurmarkraum wurde durch eine intercondyläre Bohrung geschaf-
fen. Dazu wurde in maximaler Beugehaltung des Kniegelenkes im nicht belasteten Gelenk-
bereich der Markraum angebohrt und von distal nach proximal aufgebohrt. Je nach Imp-
lantatart wurde ein 2,4 mm dicker Bohrer für die CB-Pins oder ein 3,0 mm dicker Bohrer 
für die Bionx-Pins® verwendet. Knorpelschäden durch ein Abrutschen des Bohrers konnten 
durch intercondyläres Ankörnen verhindert werden. Anschließend wurde der jeweilige Pin 





















Abbildung V-5 Eröffnetes linkes Kniegelenk in extremer Flexionstel-
lung (Frontalansicht). Die Patella ist nach lateral lu-
xiert und wird mit einem Hohmann-Haken abgehalten. 
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Abbildung V-7  Einschieben eines ethylenoxidbehandelten CB-Pins 
in den Femurmarkraum. 
eckung im Kniegelenk konnte die luxierte Patella leicht wieder reponiert werden. 
verschluß erfolgte mit einem 4/0 PDS-Faden für die Fasziennaht und einem 4/0 
Faden für die Hautnaht. In beiden Fällen wurde fortlaufend genäht.  
inimplantation in der autochtonen Rückenmuskulatur 
peration am Rücken musste das Tier zunächst in Bauchlage gedreht und erneut 
deckt werden. Am Rücken wurden nicht nur Bionx-Pins® und ethylenoxidbehan-
Pins implantiert, sondern zusätzlich ein Polypin® und ein bestrahlter CB-Pin.  
wurde auf einer Länge von 3 cm entlang der Processus spinosi der Wirbelsäule 
nd anschließend stumpf von der Faszie der autochtonen Rückenmuskulatur ab-
. Die autochtonen Rückenmuskeln liegen links und rechts der Wirbelsäule jeweils 
genen Loge. Durch diese natürliche Trennung der Muskelgruppen wurde es mög-
mplantate sicher räumlich voneinander zu trennen. Die Stifte wurden paarweise in 
e untergebracht. Auf einer Seite der Wirbelsäule wurde ein Bionx-Pin® mit einem 
n CB-Pin untergebracht, auf der anderen Seite ein ethylenoxidbehandelter CB-Pin 
 Polypin®. Stifte, die gemeinsam in einer Loge untergebracht wurden, waren äu-
icht voneinander zu unterscheiden. Die Seitenverteilung der zu implantierenden 
chah wiederum nach dem Zufallsprinzip. Durch Inzision der Muskelfaszie mit der 
itze und Bildung einer kleinen Muskeltasche konnten die Pins leicht in das Mus-
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mit einem 4/0 PDS-Faden wieder verschlossen. Die Haut wurde abermals fortlaufend mit 



































Abbildung V-8 Operation am Rücken:  
Die eröffnete Haut wird mit einem Spreizer vom Wundgebiet 
ferngehalten, während der Pin in eine künstlich geschaffene 
Muskeltasche in die autochtone Rückenmuskulatur gelegt wird. 
Explantation 
r Narkose wurden die Tiere mit 2 ml T 61 eingeschläfert. Die Kniegelenke wurden er-
eröffnet und die Femora vollständig aus dem Gewebeverband getrennt. Mit einer os-
renden Säge wurde nun der Knochen subtrochantär durchtrennt und der Femur-
raum vorsichtig von proximal nach distal eröffnet, bis der jeweilige Pin mit einer Pin-
 extrahiert werden konnte. Zum Schutz vor Austrocknung wurden die explantierten 
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Abbildung V-9 Darstellung des Ablaufs der Explantation aus dem Femurmarkraum. 
a) eröffnetes Kniegelenk 
b) subtrochantär abgesetzter Femurknochen 
c) aufgesägte Femurkompakta mit Explantat 
 
In der autochtonen Rückenmuskulatur konnten die Implantate zumeist durch die Muskel-
faszie getastet und somit gezielt aufgesucht und entfernt werden. Die Aufbewahrung er-
folgte ebenfalls in isotonischer NaCl-Lösung. 
Anschließend wurden alle explantierten Stifte mit einer digitalen Schiebleere vermessen 
und auf einer Feinwaage der SARTORIUS GmbH aus Göttingen (Typ 1801) gewogen. 
 
5. Rehydratationsversuch 
Ergänzend zum tierexperimentellen Teil des Versuches war geplant, mit den ethylenoxid-
behandelten CB-Pins einen Rehydratationsversuch durchzuführen. Dazu wurden die CB-
Pins in fünf Gruppen zu je 14 Pins aufgeteilt und für unterschiedlich lange Zeiträume in 
menschliches Serum eingelegt. Die erste Gruppe wurde im Trockenzustand biomechanisch 
untersucht. Die Testung der Implantate aus der zweiten Gruppe erfolgte nach einer Einlege-
zeit von einer Stunde, die dritte Gruppe wurde für einen Tag in Serum eingelegt, die vierte 
Gruppe drei und die fünfte Gruppe sieben Tage. Vor der biomechanischen Testung wurden 
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6. Biomechanische Testung der Probenmaterialien 
Die biomechanische Untersuchung der Probenmaterialien erfolgte in Anlehnung an DIN 
53457 im Drei-Punkt-Biegeversuch und im Scherversuch. Zunächst wurde der Drei-Punkt-
Biegeversuch durchgeführt. Bei diesem Versuch wurde jeder Pin in zwei Hälften gebro-
chen. Jede dieser Hälften wurde anschließend im Scherversuch getestet, so dass in diesem 
Versuch der Probenumfang doppelt so groß war, wie im Drei-Punkt-Biegeversuch. 
 
6.1 Drei-Punkt-Biegeversuch 
Die explantierten Probenkörper wurden auf zwei runde Auflager gelegt, die in einem Ab-
stand von 20 mm (Prüfstützweite) zueinander standen. Eine Druckfinne (Biegestempel) 
wurde mit definierter Geschwindigkeit (2 mm/Min) auf die Mitte des Probenkörpers gefah-
ren und übte auf diesen eine Last aus. Die maximale Prüfbeanspruchung lag in diesem Ver-
such bei 1000 Newton. Die Belastung wurde mit Hilfe eines Kraftaufnehmers (Meßsonde) 
gemessen. 
Zu Beginn eines Drei-Punkt-Biegeversuches verformt sich ein Probenkörper elastisch und 
erlangt bei Entlastung seine ursprüngliche Form zurück. Bei weiterer Biegung kommt es 
zur plastischen Verformung ohne Rückbildung der Verformung unter Entlastung. Eine 
weitere Biegung kann bis zum Bruch des Materials führen. Das elastische und plastische 
Verformungsverhalten hängt entscheidend von der Art des Materials ab. 
Die Prüfparameter des Drei-Punkt-Biegeversuches wurden wie folgt festgelegt: 
9 Prüfstützweite    20 mm 
9 Radius der Druckfinne   5 mm 
9 Radius der Auflager   1,89 mm 
9 Testgeschwindigkeit   2 mm/Min 
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r1 Radius der Druckfinne 
r2 Radius der Auflager 
d Durchmesser des 
Probenkörpers 
L Prüfstützweite 
Lp Länge des Probenkörpers a) 
Abbildung V-10 a) Schematische Darstellung de
Biegeversuches. 




Für den Scherversuch wurden freundlicherweise von der Feinmechanik
nikums der Philipps-Universität Marburg zwei Metallblöcke hergestel
einander angebrachte Bohrungen mit Durchmessern von 1,6 mm bis 2,
korrespondierenden Stellen enthielten. Ein Metallblock wurde fest vera
der beweglichen Traverse der Prüfmaschine befestigt, an der auch d
bracht war. Nun wurden diese beiden Blöcke so zueinander justiert, das
einem minimalen Abstand aneinander vorbeigleiten konnten. In der A
deten die Bohrlöcher eine Flucht, so dass der zu testende Pin in das für 
optimal passende Loch geschoben werden konnte. So sollte vermiede
der Probenkörper in seinem Bohrloch verkantet und so neben den erw
ten auch unerwünschte Biegungskräfte auftreten. 
Der Scherversuch ist schematisch in der folgenden Abbildung darges
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Abbildung V-11 Schematischer Aufbau des 
Scherversuches. Der Pfeil 
zeigt die Richtung an, in der 
die Kraft „F“ auf den Pin 
einwirkt. 
ng der Testwerte 
urden Messgeräte mit Fehlergrenzen von ± 0,01 mm zum Messen der 
obenkörper, von ± 0,1 mm zum Messen der Prüfstützweite und von 
n der Durchbiegung im Drei-Punkt-Biegeversuch verwendet. Die Mes-
sser, Längen und Prüfstützweiten vor der Explantation wurden mit ei-
 Millimetermessgerät der Firma MITUTOYO durchgeführt. Zur Ge-
er explantierten Pins wurde eine Feinwaage der Firma SARTORIUS 
iomechanischen Versuch gemessenen Werte wurden von einer Prüfma-
Elektronik (Externet-Digitaler-Controller) der KARL-FRANK-GmbH 
nau vom Typ 81806 aufgenommen. Die Verbindung über eine serielle 
en der EDC-Elektronik und dem Computer ermöglichte die komplett 
Bedienung der Maschine über ein Prüfprogramm (Frank-Prüfsoftware 
und der Vermessung der Probenkörper erfolgte die biomechanische 
nkt-Biegeversuch und im Scherversuch im unteren Arbeitsraum der 
ner Vorkraft bis zum Start der Messung von 1 N. In der Vorkraft be-
erse mit 10 mm/Min abwärts. Beim Meßstart wurde dann automatisch 
 auf 2 mm/Min reduziert. Während eines Belastungsvorganges erfolgte 
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definierten Messpunkten der Kraft (in Newton pro mm²) zugeordnet. Darüberhinaus wur-
den als wichtige Größen das Kraftmaximum im Messzyklus (Fmax in Newton) und die zu-
rückgelegte Strecke bei Kraftmaximum (Smax in Millimeter) mit Hilfe der FRANK-Prüfma-
schine erfasst. Da die Bionx-Pins® im Drei-Punkt-Biegeversuch nicht zerbrachen, musste 
der Zeitpunkt des Materialversagens definiert werden, um untereinander vergleichbare 
Werte für das Kraftmaximum im Messzyklus zu erhalten. Das Materialversagen wurde bei 
einer Durchbiegung von 4 mm definiert. Deshalb wurde auch Fmax bei einer Durchbiegung 
von 4 mm abgelesen. 
Die auf diese Weise erhaltenen Messwerte wurden anschließend nach folgenden Formeln in 
die Biegefestigkeit (N/mm²) und den Elastizitätsmodul (N/mm²) umgerechnet: 
 




3 x π x D4 x d 
Legende:
max = Maximalkraft beim Bruch [N]
 Prüfstützweite [mm]
= Durchmesser des Probenkörpers [mm]
= Durchbiegung des Testkörpers [mm]










8. Methodik der Auswertung 
Bei der Auswertung der Testdaten wurde wie folgt vorgegangen: 
Zunächst wurden die Testdaten der vier verwendeten Materialien getrennt voneinander be-
trachtet. Die Testdaten der ethylenoxidbehandelten CB-Pins, der Bionx-Stifte®, der Poly-
pins® und der bestrahlten CB-Pins wurden ausgehend vom Trockenzustand bis zum Zeit-
punkt von zweiunddreißig Wochen analysiert und auf signifikante Unterschiede zueinander 
untersucht, ohne nach dem Implantationsort zu unterscheiden. Anschließend wurden die 
Bionx-Pins® und die ethylenoxidbehandelten CB-Pins auf Unterschiede der Testwerte zwi-
schen verschiedenen Implantatlagern untersucht. Beide Materialien waren sowohl im knö-
chernen Lager (Femurmarkraum) als auch im Weichteillager (autochtone Rückenmuskula-
tur) untergebracht. Nun wurden die Ergebnisse der vier verwendeten Materialien (Bionx-
Pins®, Polypins®, ethylenoxidbehandelte CB-Pins und bestrahlte CB-Pins) untereinander 
verglichen. Der Auswertung des in vitro Rehydratationsversuches für ethylenoxidbehan-
delte CB-Pins folgte abschließend ein Vergleich dieser in vitro gewonnenen Testdaten mit 
den Ergebnissen aus dem Tierversuch. 
Neben der Biegefestigkeit [N/mm²], der Scherfestigkeit [N/mm²] und dem Elastizitätsmo-
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rialien einbezogen. Zusätzlich wurden verschiedene morphometrischen Parameter analy-
siert. Dies waren der Durchmesser [mm], die Länge [mm] und das Gewicht [g], sowie die 
errechneten Werte für die Querschnittsfläche [mm²], das Volumen [ml] und die Dichte 
[g/cm³] der Probenkörper. 
Die Testdaten wurden zunächst einer explorativen Datenanalyse unterzogen. Es erfolgte 
also eine deskriptive Analyse der Werte mit Darstellung von Lagemaßen (Mittelwert, Me-
dian) und Streuungsmaßen (Standardabweichung, Minimum, Maximum). Darüber hinaus 
wurden die Daten auf Normalverteilung untersucht. Die übersichtliche graphische Darstel-
lung der Ergebnisse der deskriptiven Statistik erfolgte anhand von sogenannten Boxplot-











Der Strich innerhalb der Box kennzeichnet den 
Median, die untere Grenze der Box das 25%-Per-
zentil und die obere Grenze das 75%-Perzentil, so 
dass die mittleren 50% der Werte innerhalb der 
Box liegen. Die ober- und unterhalb der Box ste-
henden Querstriche geben den größten und kleins-
ten Wert an, der nicht als Ausreißer oder Extrem-
wert bezeichnet werden kann. Ausreißer sind da-
durch charakterisiert, dass sie um mehr als das 1,5-
fache der Länge der Box entfernt liegen. Extrem-





Abbildung V-12 Beispielhafte Darstellung eines 
 Boxplot-Diagrammes mit 
 erklärender Beschriftung. 
 
Bei der statistischen Auswertung der Testdaten wurden nichtparametrische Tests für unver-
bundene Stichproben verwendet. Beim Einsatz nichtparametrischer Tests müssen die Stich-
proben nicht normalverteilt sein. In diesem Versuch lag in der Mehrzahl der Fälle keine 
Normalverteilung der Testdaten vor. 
Zunächst wurde der Kruskal-Wallis-Test durchgeführt. Dies ist ein Test, der eine gemein-
same Rangordnung der Werte aller untersuchten Stichproben erstellt. Anschließend wird in 
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pen gleich sind. Das bedeutet, dass mit Hilfe des Kruskal-Wallis-Testes nur eine allgemeine 
Aussage darüber getroffen werden kann, ob innerhalb der Gesamtheit der untersuchten 
Stichproben ein signifikanter Unterschied besteht oder nicht. Welche der Stichproben sich 
im Einzelnen signifikant voneinander unterscheiden, kann nur herausgefunden werden, in-
dem die Proben mit dem U-Test nach Mann und Whitney gegeneinander ausgetestet wer-
den. Der U-Test nach Mann und Whitney ist äquivalent zum Kruskal-Wallis-Test für zwei 
Gruppen und erlaubt direkte Aussagen darüber, ob sich die beiden untersuchten Stichpro-
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VI. Ergebnisse 
Neben der Erläuterung von Ergebnissen der praktischen Durchführung des Tierversuches 
(Narkose, Operation, Explantation), wird im Folgenden besonders auf die Ergebnisse der 
biomechanischen Testung der Probenmaterialien eingegangen. 
Aus der explorativen Datenanalyse der Testwerte ergaben sich eine große Menge deskripti-
ver Einzeldaten. Es erscheint nicht sinnvoll, alle diese Daten bei der Erläuterung der Ergeb-
nisse zu erwähnen. Aus diesem Grund sei an dieser Stelle darauf hingewiesen, dass im An-
hang dieser Arbeit eine detaillierte tabellarische Auflistung der Einzeldaten enthalten ist. 
Im Ergebnisteil nicht erwähnte Werte können dieser Tabelle entnommen werden. Des Wei-
teren wurden alle Testdaten auf signifikante Unterschiede zueinander untersucht. Das Er-
gebnis dieser Untersuchung ist ebenfalls im Anhang dargestellt und kann ebenfalls bei Be-
darf herangezogen werden. 
Aufgrund des häufigen Vorkommens von Ausreißern und Extremwerten unter den Testda-
ten beziehen sich die angegebenen Prozentangaben zum Teil auf den Median und nicht auf 
den Mittelwert, da der Median weitaus unempfindlicher gegenüber Ausreißern und Ex-
tremwerten ist, als der Mittelwert. Prozentangaben, die sich auf den Median beziehen, sind 
mit einem „ * “ gekennzeichnet. 
 
1. Versuchsdurchführung 
Die technische Durchführung der Operation inklusive der Narkose erwies sich als prob-
lemlos. Lediglich zwei Tiere verstarben im Rahmen der Narkose. Zwei weitere Kaninchen 
verstarben einen Monat und drei Monate postoperativ an den Folgen einer Infektion.  
In zehn Fällen (20%) kam es postoperativ zu starken Schwellungen im Bereich der Knie 
ohne Zeichen eines Infektes. Bei den Tieren mit kurzen Überlebenszeiten stellten sich diese 
Schwellungen als seröse Ergüsse oder Hämatome heraus. Sie wurden bei den langlebigen 
Kaninchen vollständig resorbiert.  
In neun Fällen wiesen Kaninchen Zeichen eines bakteriellen Infektes auf (18,8%). Die ope-
rierte Körperregion war geschwollen und es entleerte sich eitriges Sekret. Die Infektionen 
traten in der ersten postoperativen Woche auf. Eine Ausheilung erfolgte zumeist innerhalb 
der folgenden zwei Wochen. Außer einer Schonhaltung von betroffenen Extremitäten 
wurde keinerlei Einschränkung des Allgemeinbefindens der Tiere entdeckt. 
Weiterhin kam es in fünf Fällen intraopativ zur Verletzung von Weichteilen (10%). Die 
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Bei der Explantation stellte sich heraus, dass es in drei Fällen zum Implantatversagen ge-
kommen war (6%). Bei zwei Bionx-Schrauben® fehlte der Schraubenkopf. Eine weitere 
Poly-L-Laktid Schraube war komplett zerbrochen. 
In drei Fällen wurden nach acht und sechzehn wöchiger Implantation tumorähnliche Kno-
chen- und Knorpelproliferationen an den Kniegelenken entdeckt (6%). Ein maligner Prozeß 
konnte histologisch ausgeschlossen werden. Teilweise schwierig stellte sich die Explanta-
tion der Probenkörper aus der Rückenmuskulatur der Tiere dar. Besonders nach langen Im-
plantationszeiten waren die Pins zum Teil nur sehr schwer aufzufinden. Ansonsten traten 
auch bei der Explantation keinerlei Probleme auf. 
 
2. Auswertung der Testdaten getrennt nach Implantatarten, 
ohne Unterscheidung nach dem Implantatlager 
2.1 Ethylenoxidbehandelte CB-Pins 
2.1.1 Morphometrische Daten 
Ausgehend von Trockenzustand kam es innerhalb der ersten Woche nach der Implantation 
zu einer statistisch signifikanten Zunahme des Durchmessers ethylenoxidbehandelter CB-
Pins (p<0,001) um 2,6%. Makroskopisch war die Oberfläche der ethylenoxidbehandelten 
CB-Pins nach einer Implantationszeit von zwei Wochen zunehmend aufgerauht und die 
Pins waren zum Teil fest in ihrem knöchernen Lager verbacken. Von Beginn der zweiten 
Woche bis zum Zeitpunkt von vier Wochen konnten allerdings keine signifikanten Verän-
derungen des Durchmessers ermittelt werden. Erst ab der vierten Woche kam es zu einer 
statistisch signifikanten Abnahme (p=0,005) bis zum Zeitpunkt von zweiunddreißig Wo-
chen nach der Implantation. Es errechnete sich eine Gesamtabnahme des Durchmessers 
vom Trockenzustand bis zum Zeitpunkt von zweiunddreißig Wochen von 8,2%. Absolute 
Werte für den Mittelwert, die Standardabweichung und den Median können der Tabelle  
VI-1 entnommen werden. Die große Standardabweichung zu den Beobachtungszeitpunkten 
von sechzehn und zweiunddreißig Wochen spricht für eine breite Streuung der gemessenen 
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Vom Trockenzustand bis zum Zeitpunkt von zwei Wochen nach der Implantation war ein 
statistisch signifikanter Längenzuwachs von 0,26 mm zu verzeichnen (p=0,018). Anschlie-
ßend kam es bis zum Zeitpunkt von zweiunddreißig Wochen zu einer signifikanten Ab-
nahme des Mittelwertes für die Länge um 0,2 mm (p=0,035). Die Veränderungen der 
Länge innerhalb des gesamten Beobachtungszeitraumes von zweiunddreißig Wochen (aus-
gehend vom Trockenzustand) erwiesen sich allerdings als statistisch nicht signifikant 
(p=0,284). Große Standardabweichungen, wie sie vor allem zu den Zeitpunkten von acht, 
sechzehn und zweiunddreißig Wochen zu finden sind (siehe Tabelle VI-1), sind auf Ausrei-
ßer und Extremwerte zurückzuführen. 
Einer statistisch signifikanten Gewichtszunahme (p=0,003) um 4,6%* vom Trockenzu-
stand bis zum Beobachtungszeitpunkt von zwei Wochen folgte eine signifikante Gewichts-
abnahme (p<0,001) um 28,3%* bis zum Zeitpunkt von zweiunddreißig Wochen nach der 
Implantation. Insgesamt nahm das gemessene Gewicht vom Trockenzustand bis zur zwei-
unddreißigsten Woche nach der Implantation statistisch signifikant um 25% ab (p=0,013). 
Anhand der in Tabelle VI-1 dargestellten Werte für die Standardabweichung ist zu erken-
nen, dass mit zunehmender Implantationszeit auch die Streuung der Werte zunahm. 
Aus dem gemessenen Durchmesser, dem Gewicht und der Länge, wurden die Querschnitts-
fläche, das Volumen und die Dichte der Kompaktastifte errechnet. Die entsprechenden 
Werte können wiederum der Tabelle VI-1 entnommen werden. 
Sowohl die Querschnittsfläche (p=0,001), als auch das Volumen (p<0,001) nahmen aus-
gehend vom Trockenzustand innerhalb der ersten zwei Wochen nach der Implantation sta-
tistisch signifikant zu. Es folgte bis zur zweiunddreißigsten Woche eine signifikante Ab-
nahme beider Parameter (Q-Fläche: p=0,006; Volumen: p=0,01). Dennoch erwiesen sich 
die Gesamtveränderungen vom Trockenzustand bis zum Zeitpunkt von zweiunddreißig 
Wochen als statistisch nicht signifikant. 
Die Veränderungen der Dichte erwiesen sich nur über den gesamten Versuchszeitraum als 
statistisch signifikant (p=0,004). Ausgehend vom Trockenzustand kam es innerhalb von 
zweiunddreißig Wochen zu einer Abnahme der Dichte um 14,8%*. 
 
2.1.2  Beurteilung des Verformungsverhaltens ethylenoxidbehandelter CB-Pins an-
hand der Kraft-Dehnungs-Kurven im Drei-Punkt-Biegeversuch 
Anhand des Verlaufs einer Kraft-Dehnungs-Kurve können Aussagen zu den Eigenschaften 
des getesteten Materials gemacht werden. In der Abbildung VI-1 sind markante Kraft-Deh-
nungs-Kurven einiger ethylenoxidbehandelter CB-Pins vom Trockenzustand bis zum Zeit-
punkt von zweiunddreißig Wochen abgebildet. Eine genaue Charakterisierung der Festig-
keit wird später gesondert durchgeführt. 
„*“: Die Prozentangabe bezieht sich auf den Median 
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Im trockenen Zustand kam es zunächst zu einem steilen linearen Anstieg der Kurve, ehe 
diese mit dem Bruch des getesteten ethylenoxidbehandelten CB-Pins steil abfiel. Schon 
nach einer Implantationszeit von einem Tag änderte sich das Aussehen der Kurve. Die im 
trockenen Zustand erreichte Kraft wurde auch bei stärkerer Dehnung des Probenkörpers 
nicht erreicht. Vor allem im oberen Teil flachte die Kurve deutlich ab. Zu den Beobach-
tungszeitpunkten von drei Tagen, einer, zwei und vier Wochen änderte sich das Aussehen 
der Kurven kaum. Sie sind deshalb nicht abgebildet. Zum Beobachtungszeitpunkt von acht 
Wochen war zu erkennen, dass trotz extremer Dehnung kein Kraftanstieg mehr erfolgte. 
Die Kurve verlief nach einem anfänglichen Anstieg nahezu parallel zur X-Achse. Zum 
Zeitpunkt von sechzehn Wochen kam es schon bei geringerer Dehnung als nach einer Zeit 
von acht Wochen zum Materialversagen und nach zweiunddreißig Wochen war die Kraft-
Dehnungs-Kurve wie auch im Trockenzustand durch einen linearen Anstieg ohne eine an-
schließende Abflachung gekennzeichnet. Allerdings konnte nach zweiunddreißig wöchiger 
Implantation nicht mehr eine solch große Kraft wie im Trockenzustand erreicht werden. 
Der Kurvenverlauf im Trockenzustand ist bezeichnend für ein hartes Material, das sich 
vornehmlich elastisch verformt. Bis zum Beobachtungszeitpunkt von acht Wochen verhielt 
sich das getestete Material zunehmend zäh, da die plastische Verformung zunahm. Ab der 
achten Woche nahm die plastische Komponente der Verformung wiederum ab. Nach einer 
Implantationszeit von zweiunddreißig Wochen waren die Pins nur noch sehr spröde und 






















Abbildung VI-1 Graphische Darstellung des Kraft-Dehnungsverhaltens ethylen-
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2.1.3 Biegefestigkeit 
Ausgehend vom Trockenzustand kam es im Verlauf von zweiunddreißig Wochen zu einer 
statistisch signifikanten Abnahme der Biegefestigkeit (p<0,001). Im Trockenzustand wurde 
ein durchschnittlicher Wert von 322,32 N/mm² errechnet, bei einer Standardabweichung 
von 55,16 N/mm² und einem Median von 309,26 N/mm². Nach zweiunddreißig Wochen 
betrug der Mittelwert der Biegefestigkeit noch 108,03 N/mm² ± 44,46 N/mm² (Median: 


















































































Abbildung VI-2  Boxplot-Diagramm für die Biegefestigkeit ethylen-
oxidbehandelter CB-Pins. 
 Abbildung VI-2 ist das Boxplot-Diagramm der Biegefestigkeit dargestellt. Es ist die 
eschriebene Gesamtabnahme der Biegefestigkeit zu erkennen, wobei sich der größte 
st an Festigkeit innerhalb der ersten 24 Stunden nach der Implantation ereignete. In 
 Zeitraum gingen 34,2% der im Trockenzustand ermittelten Festigkeit verloren 
01), so dass der Mittelwert der Biegefestigkeit nach einem Tag noch 212,03 N/mm² 
8 N/mm² betrug (Median: 203,34 N/mm²). Vom ersten Tag nach der Implantation bis 
eitpunkt von zweiunddreißig Wochen kam es erneut zu einem signifikanten Abfall 
iegefestigkeit (p<=0,001). Nach sechzehn Wochen waren noch 48,3%* der im Tro-
ustand gemessenen Biegefestigkeit erhalten. Dies entspricht einem Median von  
N/mm² (Mittelwert: 152,85 N/mm² ± 37,77 N/mm²). Nach weiteren sechzehn Wo-
mplantationszeit waren zum Zeitpunkt von zweiunddreißig Wochen noch 34,1%* der 
ckenzustand gemessenen Ausgangsfestigkeit vorhanden. 
„*“: Die Prozentangabe bezieht sich auf den Median 
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2.1.4 Scherfestigkeit 
Innerhalb des gesamten Beobachtungszeitraumes (vom Trockenzustand bis zur zweiund-
dreißigsten Woche) nahm die Scherfestigkeit statistisch signifikant ab (p<0,001). Im Tro-
ckenzustand wurde als Mittelwert für die Scherfestigkeit ein Wert von 91,42 N/mm² er-
rechnet (Standardabweichung: 23,88 N/mm² / Median: 86,47 N/mm²). Nach zweiunddrei-
ßig Wochen Implantationszeit waren noch 54,8%* der im Trockenzustand gemessenen 
Scherfestigkeit vorhanden. Dies entspricht einem Mittelwert nach zweiunddreißig Wochen 
von 48,99 N/mm² ± 23,67 N/mm² (Median: 47,42 N/mm²). 
Ausgehend vom Trockenzustand kam es schon innerhalb der ersten drei Tage nach der Im-
plantation zu starken Veränderungen der Scherfestigkeit. In den ersten 24 Stunden nach der 
Implantation kam es zu einer signifikanten Abnahme der Scherfestigkeit um 22,3%* auf ei-
nen Median von 67,20 N/mm² (Mittelwert: 68,32 N/mm² ± 16,13 N/mm²). In den folgenden 
zwei Tagen nahm die Scherfestigkeit allerdings wieder signifikant zu, so dass nach einer 
Implantationszeit von drei Tagen wieder dieselbe Festigkeit wie im Trockenzustand 
erreicht wurde. Des Weiteren kam es ab dem dritten Tag nach der Implantation zu einer 
statistisch signifikanten Abnahme der Scherfestigkeit um 51,5%* bis zum Zeitpunkt von 
zweiunddreißig Wochen. Die zwischen der vierten und achten Woche nach Implantation zu 
verzeichnende Zunahme der Scherfestigkeit erwies sich als nicht signifikant. 
Im Boxplot-Diagramm der Abbildung VI-3 sind die beschriebenen Veränderungen gra-
phisch dargestellt und können anhand des Medians nachvollzogen werden. Dieser ist im 
Gegensatz zum Mittelwert unempfindlicher gegenüber Ausreißern, die zum Zeitpunkt von 











































































Abbildung VI-3  Boxplot-Diagramm für die Scherfestigkeit ethylen-
oxidbehandelter CB-Pins. 
 
„*“: Die Prozentangabe bezieht sich auf den Median 
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2.1.5 Elastizitätsmodul 
Ausgehend vom Trockenzustand nahm der Elastizitätsmodul in den folgenden zweiund-
dreißig Wochen statistisch signifikant ab (p < 0,001). Im Trockenzustand betrug der Mit-
telwert des gemessenen E-Moduls 14057,68 N/mm², bei einer Standardabweichung von 
1095,35 N/mm². Nach zweiunddreißig Wochen betrug der Mittelwert noch 7227,44 N/mm² 
± 2739,59 N/mm². Dies entspricht einer Abnahme des E-Moduls in zweiunddreißig Wo-
chen um 48,6% (siehe auch Abbildung VI-4). Der prozentual größte Anteil der Gesamtab-
nahme entfiel auf die ersten 24 Stunden nach der Implantation. In diesem Zeitraum kam es 
zu einem signifikanten Absinken des Elastizitätsmoduls um 27,3% auf einen Mittelwert 
von 10217,26 N/mm² ± 1401,79 N/mm² (Median: 10073,60 N/mm²). Zwischen den 
Implantationszeiträumen von einem Tag und zweiunddreißig Wochen nahm der Wert für 
den E-Modul mit einem p < 0,01 ebenfalls signifikant ab. Dabei entfiel der größte Anteil 
der Abnahme in diesem Beobachtungszeitraum auf die Zeit zwischen dem ersten Tag nach 
Implantation und der vierten Woche. In dieser Zeit sank der Mittelwert für den E-Modul 
um 18% (bezogen auf den Trockenzustand) auf einen Mittelwert von 7687,70 N/mm² ± 
2231,99 N/mm² (p < 0,01). Ausgehend vom Trockenzustand kam es also innerhalb der Im-
plantationszeit von vier Wochen zu einer Abnahme des Elastizitätsmoduls um 45,3%. Nur 
3,3% der Gesamtabnahme im Gesamtbeobachtungszeitraum von zweiunddreißig Wochen 
entfielen auf die Zeit nach der vierten Woche. Es zeigte sich, dass diese geringe Abnahme 
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Weitere Ergebnisse der deskriptiven Datenanalyse sind graphisch im Boxplot-Diagramm 
der Abbildung VI-4 dargestellt. 
Im Trockenzustand und zu den Beobachtungszeitpunkten von einem Tag, drei und sieben 
Tagen wurden Standardabweichungen zwischen 997,64 N/mm² und 1458,88 N/mm² ermit-
telt. Zwei Wochen, vier, acht, und zweiunddreißig Wochen nach der Implantation wurden 
größere Standardabweichungen errechnet. Sie lagen zwischen 1645,48 N/mm² und  
2739,59 N/mm². Dies spricht für eine größere Streuung der Testdaten zu diesen Untersu-
chungszeitpunkten. Im Boxplot-Diagramm erkennt man die größere Streuung der Werte am 
Abstand des 25%-Perzentil zum 75%-Perzentil einer Box. 
 
2.1.6 Durchbiegung beim Bruch 
Ausgehend vom Trockenzustand kam es im gesamten Versuchszeitraum von zweiunddrei-
ßig Wochen zu einer signifikanten Zunahme der Durchbiegung beim Bruch von im Mittel 
0,61 mm ± 0,08 mm im Trockenzustand auf 1,01 mm ± 0,23 mm nach einer Implantations-
zeit von zweiunddreißig Wochen (p=0,001). Dies entspricht einer Zunahme der Durchbie-
gung in zweiunddreißig Wochen um 65,5%. Die prozentual größte Zunahme der Durchbie-
gung beim Bruch ereignete sich wiederum innerhalb der ersten 24 Stunden nach der Im-
plantation. Es kam in dieser Zeit zu einer signifikanten Zunahme der Durchbiegung beim 
Bruch um 63,9 % auf 1,0 mm ± 0,19 mm. Diese Zunahme ist auch im Boxplot-Diagramm 
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Die Veränderung der Durchbiegung beim Bruch ab dem ersten Tag nach der Implantation 
bis zum Zeitpunkt von zweiunddreißig Wochen war statistisch nicht signifikant.  
Der maximal erreichte Mittelwert für die Durchbiegung beim Bruch betrug nach einer Im-
plantationszeit von sechzehn Wochen 1,17 mm ± 0,3 mm. Ausgehend vom im Trockenzu-
stand gemessenen Mittelwert ist dies eine Zunahme um 91,8%.  
Im Trockenzustand wurde im Vergleich zu allen anderen Beobachtungszeitpunkten eine ge-
ringere Streuung der Messwerte ermittelt. Während nämlich die Standardabweichung vom 
Mittelwert im Trockenzustand nur 0,08 mm betrug, lag sie zu den anderen Messzeitpunkten 
nach Implantation zwischen 0,19 mm und 0,33 mm. 
 
2.2 Bionx-Pins® 
2.2.1 Morphometrische Daten 
Ausgehend vom Trockenzustand veränderte sich innerhalb des Versuchszeitraumes von 
zweiunddreißig Wochen weder der Durchmesser (p = 0,574), noch das Volumen  
(p = 0,692), das Gewicht (p = 0,622), die Querschnittsfläche (p = 0,574) oder die Dichte  
(p = 0,947) statistisch signifikant. Lediglich die Länge nahm in diesem Zeitraum signifi-
kant ab (p = 0,041).  
Der Mittelwert des Durchmessers betrug im trockenen Zustand 2,11 mm bei einer Stan-
dardabweichung von 0,05 mm. Der Median betrug 2,1 mm. Vom Trockenzustand bis zum 
Zeitpunkt von zweiunddreißig Wochen nahm der Mittelwert des Durchmessers nur um  
0,02 mm zu. (Standardabweichung: 0,03 mm). Der Median nahm um 0,04 mm zu. Diese 
Zunahme des Durchmessers über den gesamten Versuchszeitraum war statistisch nicht sig-
nifikant. Allerdings kam es innerhalb der zweiten Woche nach der Implantation zu einem 
signifikanten Anstieg des Durchmessers um 1,9% (p = 0,005), dem anschließend bis zum 
Zeitpunkt von vier Wochen eine signifikante Abnahme folgte (p = 0,046). Zwei Wochen 
nach der Implantation betrug der Mittelwert des Durchmessers 2,14 mm ± 0,012 mm. Nach 
einer Implantationszeit von vier Wochen betrug der Mittelwert noch 2,11 mm ± 0,04 mm.  
Die Veränderungen der Länge waren vom Trockenzustand bis zum Zeitpunkt von zwei-
unddreißig Wochen statistisch nicht signifikant (p = 0,041). Im trockenen Zustand betrug 
der Mittelwert der Länge 25,93 mm ± 0,43 mm (Median: 25,92 mm). Nach zweiunddreißig 
Wochen wurde ein Mittelwert von 25,15 mm ± 1,21 mm (Median: 25,11 mm) gemessen. 
Dies entspricht einer Längenabnahme um ca. 3%. 
Im Trockenzustand hatten die untersuchten Bionx-Pins® ein durchschnittliches Gewicht 
von 0,116 g. Die Standardabweichung betrug 0,002 g, der Median ebenfalls 0,116 g. Ma-
ximal wurde im trockenen Zustand ein Gewicht von 0,119 g gemessen, als Minimum wur-
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signifikanten Abweichungen vom Ausgangsgewicht im trockenen Zustand ermittelt werden 
(p = 0,622). 
Der im Trockenzustand ermittelte Durchschnittswert für das Volumen betrug 0,091 ml ± 
0,004 ml (Median: 0,090 ml), für die Querschnittsfläche betrug er 3,49 mm² ± 0,16 mm² 
(Median: 3,48 mm²). Der Mittelwert der Dichte betrug im trockenen Zustand 1,28 g/cm³ 
(Standardabweichung: 0,058 g/cm³; Median: 1,29 g/cm³). Die Gesamtveränderungen dieser 
drei Parameter waren ausgehend vom Trockenzustand bis zum Zeitpunkt von zweiunddrei-
ßig Wochen statistisch nicht signifikant. Dennoch gab es zwischen einzelnen Beobach-
tungszeiträumen signifikante Unterschiede, die im Folgenden beschrieben werden: 
Die Querschnittsfläche nahm vom ersten Tag nach der Implantation bis zum Zeitpunkt von 
zwei Wochen um 3,3% zu (p = 0,024). Anschließend kam es zu einer signifikanten Ab-
nahme bis zur achten Woche nach der Implantation (p = 0,006). Vom ersten Tag nach der 
Implantation bis zum Zeitpunkt von zwei Wochen nahm auch das Volumen signifikant zu 
(p = 0,004). Der Zuwachs betrug 5,4%. Von der zweiten bis zur sechzehnten Woche folgte 
wiederum eine signifikante Volumenabnahme (p = 0,013). Die Dichte nahm in der zweiten 
Woche nach der Implantation signifikant um 4% ab (p = 0,007), gefolgt von einer signifi-
kanten Dichtezunahme (p  = 0,021) bis zum Zeitpunkt von acht Wochen nach der Implan-
tation. 
 
2.2.2  Beurteilung des Verformungsverhaltens der Bionx-Pins® anhand der Kraft-
Dehnungs-Kurven im Drei-Punkt-Biegeversuch 
Das Verhalten der Bionx-Pins® im Drei-Punkt-Biegeversuch kann als sehr zäh bezeichnet 
werden. Dies wird auch anhand der Kraft-Dehnungskurven deutlich. Im trockenen Zustand, 
nach einer Implantationszeit von einem und drei Tagen, nach einer, zwei, vier, acht und 
sechzehn Wochen verliefen die Kraft-Dehnungs-Kurven immer absolut gleichförmig. Aus 
diesem Grund ist in der Abbildung VI-6 auch nur die Kurve für den Trockenzustand bei-
spielhaft dargestellt. Es ist zu erkennen, dass der Graph dieser Kurve immer ansteigt. An-
fangs linear, später flacht die Kurve ab. Der lineare Anstieg der Kurve kennzeichnet den 
Bereich der elastischen Verformung, die mit dem Beginn der Kurvenabflachung in die 
plastische Verformung übergeht. Nach einer Implantationszeit von zweiunddreißig Wochen 
ist zu erkennen, dass die Kurve zunächst wieder steil ansteigt, ehe es zu einem kleinen 
Krafteinbruch kommt. Fortan flacht die Kurve deutlich ab. Man erkennt einen unregelmä-
ßig, gezackten Verlauf mit Kraftverlust. Nach einer Implantationszeit von zweiunddreißig 
Wochen hat die Fähigkeit der Bionx-Pins® sich plastisch zu verformen deutlich abgenom-
men. Das Material ist deutlich spröder geworden. Kleine Brüche innerhalb der Pins führten 
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Abbildung VI-6 Graphische Darstellung des Kraft-Dehnungsverhaltens der Bi-
onx-Pins® zu verschiedenen Beobachtungszeitpunkten. 
 
2.2.3 Biegefestigkeit 
Im trockenen Zustand wurde für die Biegefestigkeit ein Mittelwert von 300,93 N/mm² er-
mittelt. Die Standardabweichung betrug 21,62 N/mm² (Median: 298,47 N/mm²). Maximal 
wurde ein Wert von 330,68 N/mm² gemessen. Vom Trockenzustand bis zur sechzehnten 
Woche nach der Implantation kam es zu keinen signifikanten Veränderungen der Biegefes-
tigkeit bei den Bionx-Pins®. Erst zwischen der sechzehnten und zweiunddreißigsten Woche 
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Nach einer Implantationszeit von sechzehn Wochen wurde für die Biegefestigkeit ein Mit-
telwert von 294,59 N/mm² ± 25,36 N/mm² errechnet. Nach zweiunddreißig Wochen betrug 
der Mittelwert noch 184,64 N/mm² ± 29,29 N/mm². Im Boxplot-Diagramm der Abbildung 
VI-7 sind die Erläuterungen zur Biegefestigkeit graphisch dargestellt. Deutlich ist zu erken-
nen, dass die Biegefestigkeit erst zum Beobachtungszeitpunkt von zweiunddreißig Wochen 
eindeutig abgenommen hat. 
 
2.2.4 Scherfestigkeit 
Innerhalb des gesamten Versuchszeitraumes kam es, ausgehend vom Trockenzustand, zu 
einer signifikanten Abnahme der Scherfestigkeit bis zum Zeitpunkt von zweiunddreißig 
Wochen nach der Implantation um insgesamt 41,8% (p < 0,001). Im Trockenzustand 
betrug der Mittelwert der Scherfestigkeit 196,63 N/mm² ± 10,15 N/mm² (Median:  
195,84 N/mm²). Nach zweiunddreißig wöchiger Implantationszeit betrug der Mittelwert der 
Scherfestigkeit noch 114,46 N/mm² ± 22,14 N/mm² (Median: 116,29 N/mm²). Zunächst 
kam es allerdings zu einer signifikanten Zunahme der Scherfestigkeit um 9,7% vom Tro-
ckenzustand bis zum Zeitpunkt von einer Woche nach der Implantation (p < 0,001). Es 
folgte eine signifikante Abnahme der Scherfestigkeit um 8,6%* bis zur sechzehnten Woche 
(p < 0,001). Die Gesamtveränderung vom Trockenzustand bis zum Zeitpunkt von sechzehn 
Wochen war jedoch statistisch nicht signifikant. Erst ab der sechzehnten Woche kam es zu 
einem sehr großen Verlust an Scherfestigkeit. In diesem Zeitraum gingen 40,5%* der zum 































































Abbildung VI-8  Boxplot-Diagramm der Scherfestigkeit der Bionx-
Pins®. 
 
„*“: Die Prozentangabe bezieht sich auf den Median 
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Im Boxplot-Diagramm der Abbildung VI-8 sind die Veränderungen der Scherfestigkeit 
graphisch dargestellt. Da eine große Zahl von Ausreißern und Extremwerten zu erkennen 




Ab dem ersten Tag nach der Implantation bis zum Zeitpunkt von zwei Wochen kam es zu 
einer statistisch signifikanten Abnahme des Elastizitätsmoduls um 11,1% (p = 0,01). Es 
folgte eine Zunahme um 16,3% bis zum Zeitpunkt von zweiunddreißig Wochen  
(p = 0,008). Der größte Zuwachs entfiel dabei auf den Zeitraum nach der sechzehnten Wo-
che (11,6%*). Die Gesamtveränderung des E-Moduls vom Trockenzustand bis zur zwei-
unddreißigsten Woche nach der Implantation war allerdings statistisch nicht signifikant. Im 
Trockenzustand wurde für den Elastizitätsmodul ein Mittelwert von  
6042,29 N/mm² ermittelt. Die Standardabweichung betrug 793,46 N/mm², der Median 
5918,97 N/mm². Die Verteilung der Werte für den Elastizitätsmodul ist dem Boxplot-Dia-




































































Abbildung VI-9  Boxplot-Diagramm für den Elastizitätsmodul der Bi-
onx-Pins®. 
 
2.2.6 Durchbiegung beim Bruch 
Es wurde bereits unter „Material und Methoden“ erläutert, dass für die Bionx-Pins® ein 
Zeitpunkt des Materialversagens im Drei-Punkt-Biegeversuch definiert werden musste, da 
sich diese Pins im Drei-Punkt-Biegeversuch lediglich plastisch verformten aber nicht zer-
brachen (siehe Abbildung VI-10). Als Zeitpunkt des Materialversagens wurde die Durch-
„*“: Die Prozentangabe bezieht sich auf den Median 
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biegung nach einer Strecke von 4 mm definiert. Die Durchbiegung beim Bruch betrug so-

















Abbildung VI-10 Darstellung des Drei-
 Punkt-Biegeversuches an ei-
nem Bionx-Pin® bei einer 
 Durchbiegung von 4 mm. 
 
2.3  Gamma-bestrahlte CB-Pins 
2.3.1 Morphometrische Daten 
Ausgehend vom Trockenzustand kam es bis zum Zeitpunkt von zweiunddreißig Wochen 
nach der Implantation zu einer statistisch signifikanten Zunahme des Durchmessers um 
2,5%* (p = 0,029). Dabei verteilte sich der größte Anteil der signifikanten Zunahme des 
Durchmessers auf den Zeitraum vom Trockenzustand bis zum dritten Tag nach der Im-
plantation. In dieser Zeit nahm der Durchmesser um 2%* zu. Die zu den Zeitpunkten von 
drei Tagen und zweiunddreißig Wochen ermittelten Durchmesser unterschieden sich nicht 
mehr signifikant voneinander. Einzelwerte für den Durchmesser können der Tabelle VI-3 
entnommen werden. Bei der Betrachtung der Standardabweichung fällt auf, dass diese vor 
allem in den Versuchszeiträumen ab der achten Woche bis zum Zeitpunkt von zweiund-
dreißig Wochen größer war, als zu den anderen Beobachtungszeiträumen. Dies spricht für 
eine Zunahme der Streuung der gemessenen Werte ab der achten Woche. Makroskopisch 
sichtbare Oberflächenveränderungen der bestrahlten CB-Pins, die mit Durchmesserverän-
derungen einhergingen, konnten zumeist nach sechzehn wöchiger Implantation festgestellt 
werden. 
Die Länge der Pins veränderte sich vom Trockenzustand bis zur zweiunddreißigsten Wo-
che nicht signifikant. Im Trockenzustand betrug der Mittelwert der Länge 25,19 mm, die 
Standardabweichung betrug 0,105 mm (Median: 25,17 mm). Auffallend sind die starken 
Schwankungen in der Standardabweichung zu unterschiedlichen Beobachtungszeitpunkten, 
wie sie auch aus der Tabelle VI–3 entnommen werden können. 
„*“: Die Prozentangabe bezieht sich auf den Median 
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Die Veränderungen des Gewichtes verhielten sich ähnlich wie die Veränderungen des er-
mittelten Durchmessers. Im Trockenzustand wurde für das Gewicht der bestrahlten CB-
Pins ein Mittelwert von 0,145 g gemessen. Die Standardabweichung betrug 0,008 g und der 
Median 0,148 g. Vom trockenen Ausgangszustand bis zum Zeitpunkt von zweiunddreißig 
Wochen kam es zu einer statistisch signifikanten Gewichtszunahme um 8,7%*. Nach zwei-
unddreißig Wochen betrug der Mittelwert für das Gewicht 0,157 g ± 0,009 g  
(Median: 0,161 g). 6,8% der gesamten Gewichtszunahme ereigneten sich schon innerhalb 
der ersten 24 Stunden nach der Implantation, so dass es ab dem Beobachtungszeitpunkt von 
einem Tag zu keinen statistisch signifikanten Veränderungen des Gewichtes mehr kam. Es 
traten also nur beim Vergleich mit dem Trockenzustand signifikante Gewichtsunterschiede 
auf. 
Sowohl die Querschnittsfläche (p = 0,029) als auch das Volumen (p = 0,030) der be-
strahlten CB-Pins nahmen über den gesamten Versuchszeitraum vom Trockenzustand bis 
zur zweiunddreißigsten Woche signifikant zu. Die Querschnittsfläche vergrößerte sich um 
5,1%* und das Volumen vergrößerte sich um 8,3%. Ausgehend vom Trockenzustand er-
eignete sich der größte Anteil der Gesamtzunahme beider Parameter innerhalb der ersten 
drei Tage nach der Implantation. Sowohl die Querschnittsfläche als auch das Volumen 
nahmen in dieser Zeit um 4,1%* zu. 
Die Veränderungen der Dichte waren ausgehend vom Trockenzustand bis zum Zeitpunkt 
von zweiunddreißig Wochen statistisch nicht signifikant. Allerdings kam es in den ersten 
24 Stunden nach der Implantation zu einer signifikanten Dichtezunahme um 6,7%  
(p = 0,013), der bis zur achten Woche nach der Implantation eine statistisch signifikante 
Abnahme der Dichte um 1%* folgte (p = 0,025). 
 
2.3.2  Beurteilung des Verformungsverhaltens bestrahlter CB-Pins anhand der 
Kraft-Dehnungs-Kurven im Drei-Punkt-Biegeversuch 
Das Verformungsverhalten der bestrahlten CB-Pins war ausgehend vom Trockenzustand 
bis zum Zeitpunkt von zweiunddreißig Wochen sehr einheitlich. Diese Pins waren sehr 
hart, gleichzeitig jedoch auch sehr spröde. An den in Abbildung VI-11 beispielhaft darge-
stellten Kraft-Dehnungs-Kurven bestrahlter CB-Pins ist zu erkennen, dass jede der Kurven 
steil ansteigt und plötzlich senkrecht abfällt. Mit zunehmender Implantationszeit musste 
weniger Kraft aufgewendet werden, um ein Materialversagen herbeizuführen. Dies ist cha-
rakteristisch für ein hartes, sprödes Material. Es kommt nahezu ausschließlich zu einer 
elastischen Verformung der bestrahlten CB-Pins. Mit zunehmender Implantationszeit 




„*“: Die Prozentangabe bezieht sich auf den Median 
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Abbildung VI-11 Graphische Darstellung des Kraft-Dehnungsverhaltens 




Der Mittelwert der Biegefestigkeit betrug bei den bestrahlten CB-Pins im trockenen Zu-
stand 312,63 N/mm² ± 44,64 N/mm². Nach einer Implantationszeit von zweiunddreißig 
Wochen betrug der errechnete Mittelwert noch 128,11 N/mm² ± 20,78 N/mm². Dies ent-
spricht einer signifikanten Abnahme der Biegefestigkeit um 60% im gesamten Beobach-








































































Abbildung VI-12  Boxplot-Diagramm für die Biegefestigkeit bestrahlter 
CB-Pins. 
 Boxplot-Diagramm der Abbildung VI-12 zu erkennen ist, ging der größte Anteil 
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Implantation verloren. In diesem Zeitraum nahm die Biegefestigkeit um 36,4%* signifikant 
ab (p = 0,001). Zwischen dem ersten Tag und der zweiunddreißigsten Woche nach der Im-
plantation kam es zu einem weiteren signifikanten Festigkeitsverlust von 23,6%. 
 
2.3.4 Scherfestigkeit 
Im Trockenzustand wurde für die Scherfestigkeit ein Mittelwert von  
78,45 N/mm² ± 18,38 N/mm² errechnet. Der Median betrug 78,25 N/mm². Ausgehend vom 
Trockenzustand kam es innerhalb von zweiunddreißig Wochen zu einer statistisch signifi-
kanten Abnahme der Scherfestigkeit um 56,8%*, so dass nach zweiunddreißig Wochen der 






































































Abbildung VI-13 Boxplot-Diagramm für die Scherfestigkeit bestrahlter 
CB-Pins. 
 
Wie auch in der Abbildung VI-13 zu erkennen ist, ging der größte Anteil der Scherfestig-
keit in den ersten 24 Stunden nach der Implantation der bestrahlten CB-Pins verloren. Nach 
einem Tag waren noch 72,9%* der im trockenen Zustand gemessenen Scherfestigkeit vor-
handen. Dies entspricht einem Mittelwert von 55,10 N/mm² bei einer Standardabweichung 
von 9,87 N/mm² (Median: 57,05 N/mm²). Vom ersten Tag bis zum Zeitpunkt von zweiund-
dreißig Wochen gingen weitere 29,7%* der Scherfestigkeit verloren. Die Werte eines jeden 
Beobachtungszeitraumes unterschieden sich signifikant von den nach zweiunddreißig Wo-
chen erhobenen Werten. Lediglich nach einer Implantationszeit von sechzehn Wochen un-
terschieden sich die Werte für die Scherfestigkeit nicht mehr signifikant von den nach 
zweiunddreißig Wochen erhobenen Werten. 
„*“: Die Prozentangabe bezieht sich auf den Median 
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2.3.5 Elastizitätsmodul 
Vom Trockenzustand bis zum Zeitpunkt von zweiunddreißig Wochen kam es zu einer sta-
tistisch signifikanten Abnahme des Elastizitätsmoduls um insgesamt 17,2% (p = 0,013). 
Der im trockenen Zustand errechnete Mittelwert betrug 14092,38 N/mm², die Standardab-
weichung betrug 1485,96 N/mm² (Median: 14464,43 N/mm²). Nach zweiunddreißig Wo-
chen betrug der Mittelwert noch 11672,01 N/mm² ± 1677,64 N/mm²  
(Median: 11723,35 N/mm²). 
Ausgehend vom Trockenzustand kam es innerhalb der ersten 24 Stunden nach der Implan-
tation zu einer Abnahme des Elastizitätsmoduls um 16,5%. Wie auch aus der Abbildung 
VI-14 zu ersehen ist, folgte eine weitere statistisch signifikante Abnahme des E-Moduls bis 
zur sechzehnten Woche (p = 0,004). Nach sechzehn wöchiger Implantationszeit waren 
noch 63,7% des im Trockenzustand ermittelten Wertes für den E-Modul vorhanden. Dies 
entspricht einem Mittelwert von 8972,52 N/mm² ± 1233,04 N/mm²  
(Median: 9106,24 N/mm²). Allerdings kam es von der sechzehnten bis zur zweiunddrei-
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2.3.6 Durchbiegung beim Bruch 
Die Durchbiegung beim Bruch nahm über den gesamten Versuchszeitraum, vom Trocken-
zustand bis zur zweiunddreißigsten Woche, signifikant ab. Im Trockenzustand betrug der 
Mittelwert 0,56 mm ± 0,008 mm (Median: 0,55 mm). Nach zweiunddreißig Wochen wurde 
ein Mittelwert von 0,37 mm ± 0,11 mm ermittelt (Median: 0,34 mm). Dies entspricht einer 
Gesamtabnahme von 38,2%*. 
Bis zum Beobachtungszeitpunkt von einer Woche kam es zu einer signifikanten Abnahme 
der Durchbiegung beim Bruch um 30,4% ausgehend vom Trockenzustand. Es folgte in der 
zweiten Woche ein signifikanter Anstieg der Durchbiegung beim Bruch um ca. 10%*  
(p = 0,025), ehe der Wert für die Durchbiegung bis zum Zeitpunkt von zweiunddreißig 
Wochen wiederum signifikant abnahm (p = 0,037). 












































































Abbildung VI-15 Boxplot-Diagramm für die Durchbiegung beim Bruch 







„*“: Die Prozentangabe bezieht sich auf den Median 
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2.4 Polypins® 
2.4.1 Morphometrische Daten 
Der Durchmesser der Polypins 2.0® nahm im Verlauf des Versuches sehr gleichmäßig zu. 
Vom Trockenzustand bis zur zweiunddreißigsten Woche nach der Implantation kam es zu 
einer statistisch signifikanten Zunahme des Durchmessers um 9,7% (p = 0,002). Werte für 
den Mittelwert, die Standardabweichung und den Median können der Tabelle VI-4 ent-
nommen werden.  
Die Länge der Polypins nahm ausgehend vom Trockenzustand bis zum Zeitpunkt von 
zweiunddreißig Wochen sehr gleichmäßig um insgesamt 20,9% ab. Diese Verkürzung der 
Implantate war statistisch signifikant (p = 0,002). Allerdings war diese Längenabnahme 
nicht auf eine tatsächliche Verkürzung der Pins zurückzuführen. Sie wurde vielmehr da-
durch hervorgerufen, dass sich die Implantate in der autochtonen Rückenmuskulatur der 






Abbildung VI-16 Verformter Polypin® nach 
Explantation aus der Rü-
ckenmuskulatur. 
 
Das Gewicht der Polypins® veränderte sich zu keinem Zeitpunkt im gesamten Versuch sig-
nifikant vom Ausgangsgewicht im Trockenzustand. Der im trockenen Zustand errechnete 
Mittelwert betrug 0,102 g bei einer Standardabweichung von 0,002 g. 
Im Trockenzustand betrug der Mittelwert der Querschnittsfläche 3,71 mm² ± 0,031 mm². 
In den folgenden zweiunddreißig Wochen kam es zu einer signifikanten Zunahme der 
Querschnittsfläche um 21,3% auf einen durchschnittlichen Wert von  
4,50 mm² ± 0,215 mm². 
Das Volumen der Polypins® veränderte ausgehend vom Trockenzustand bis zum Zeitpunkt 
von sechzehn Wochen statistisch signifikant. In dieser Zeit kam es zu einer Volumenab-
nahme um 2,1%* ausgehend vom Trockenvolumen. Dennoch erwiesen sich die Gesamt-
veränderungen des Volumens vom Trockenzustand bis zur zweiunddreißigsten Woche nach 
der Implantation als statistisch nicht signifikant.  
Die Dichte der Polypins® nahm ausgehend vom Trockenzustand innerhalb der ersten  
24 Stunden nach der Implantation signifikant zu. Der Zuwachs betrug 3,7%. Ab dem ersten 
Tag nach der Implantation bis zur zweiunddreißigsten Woche traten keine statistisch signi-
fikanten Veränderungen der Dichte mehr auf, so dass auch die Gesamtzunahme 3,7% be-
trug. 
„*“: Die Prozentangabe bezieht sich auf den Median 
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2.4.2  Beurteilung des Verformungsverhaltens der Polypins® anhand der Kraft-Deh-
nungs-Kurven im Drei-Punkt-Biegeversuch 
Im trockenen Zustand kam es nicht zum kompletten Bruch der getesteten Polypins®. Das 
Materialversagen machte sich in ihrem Fall durch eine langsam nachlassende Bruchkraft 
bemerkbar. Dies ist auch an der in Abbildung VI-17 zu sehenden Kraft-Dehnungs-Kurve 
für den Polypin® im Trockenzustand zu erkennen. Einem linearen Kurvenanstieg folgte 
eine Abflachung und im Weiteren der Kurvenabfall. Zunächst verformte sich der Polypin® 
im trockenen Zustand also elastisch. Die anschließende plastische Verformung ging lang-
sam in das Materialversagen über. Dies war in allen Beobachtungszeiträumen bis zur ach-
ten Woche nach der Implantation der Fall. Nach einer Implantationszeit von sechzehn Wo-
chen kam es zum abrupten Bruch des Polypins®. Die entsprechende Kurve fällt steil ab. Der 
Pin ist also deutlich spröder geworden und die Fähigkeit zur plastischen Verformung hat 
deutlich abgenommen. Nach einer Implantationszeit von zweiunddreißig Wochen war der 
Pin so spröde, dass er schon bei kleinsten Belastungen zerbrach. Eine plastische Verfor-


























Abbildung VI-17  Graphische Darstellung des Kraft-Dehnungsverhal-
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2.4.3 Biegefestigkeit 
Im trockenen Zustand betrug der Mittelwert der Biegefestigkeit 113,55 N/mm². Die Stan-
dardabweichung betrug 5,6 N/mm² und der Median 114,57 N/mm². In den folgenden zwei-
unddreißig Wochen des Versuches kam es zu einer statistisch signifikanten Abnahme der 
Biegefestigkeit (p = 0,002) um insgesamt 78% auf einen Mittelwert von  
25,00 N/mm² ± 9,65 N/mm² (Median: 26,08 N/mm²). Lediglich 21,4% dieser Gesamtab-
nahme der Biegefestigkeit entfielen auf den Zeitraum vom Trockenzustand bis zur sech-
zehnten Woche (p = 0,001). Weitere 56,6% der Biegefestigkeit gingen ab einer Implantati-
onszeit von sechzehn Wochen verloren (p = 0,006). 
Vom Trockenzustand bis zum Zeitpunkt von acht Wochen unterlagen die Werte für die 
Biegefestigkeit signifikanten Schwankungen, wie dies auch aus dem Boxplot-Diagramm in 














































































Abbildung VI-18 Boxplot-Diagramm für die Biegefestigkeit der Poly-
pins®. 
hst kam es zu einer signifikanten Abnahme der Biegefestigkeit um 17,7% bis zum 
nkt von drei Tagen nach der Implantation (p = 0,002). Ausgehend von dritten Tag 
er Implantation folgte eine signifikante Zunahme um 6,6% bis zum Ende der zweiten 
e (p = 0,006). Anschließend nahm die Biegefestigkeit wiederum signifikant ab, so 
ach sechzehn Wochen noch 78,6% der Ausgangsfestigkeit des Trockenzustandes 
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2.4.4 Scherfestigkeit 
Im gesamten Versuchszeitraum nahm die Scherfestigkeit vom Trockenzustand bis zum 
Zeitpunkt von zweiunddreißig Wochen signifikant ab (p < 0,001). Im Trockenzustand 
wurde ein Mittelwert von 47,12 N/mm² ± 5,25 N/mm² ermittelt. Der Median betrug  
45,50 N/mm². Nach zweiunddreißig Wochen errechnete sich ein Mittelwert von  
8,12 N/mm² ± 6,61 N/mm² (Median: 7,51 N/mm²). Dies einspricht einer Abnahme von 
83,5%* vom Trockenzustand bis zur zweiunddreißigsten Woche. Bezogen auf die Gesamt-
veränderung der Scherfestigkeit vom Trockenzustand bis zur zweiunddreißigsten Woche 
kam es bis zum Ende der sechzehnten Woche zu einem Verlust an Scherfestigkeit von 
32,2%* (p = 0,009). Die größte Abnahme der Scherfestigkeit war also erst ab der sech-
zehnten Woche zu verzeichnen. In dieser Zeit nahm die Scherfestigkeit um 51,3%* ab  














































































Der Elastizitätsmodul nahm vom Trockenzustand bis zum Zeitpunkt von zweiunddreißig 
Wochen relativ gleichmäßig ab. Diese Abnahme von insgesamt 17,1%* war statistisch sig-
nifikant (p = 0,02). Im Trockenzustand wurde für den E-Modul ein Mittelwert von  
3094,19 N/mm² ± 412,69 N/mm² ermittelt (Median: 3259,43 N/mm²). Nach einer Implan-
tationszeit von zweiunddreißig Wochen errechnete sich ein Mittelwert von  
2044,13 N/mm² ± 1249,41 N/mm² (Median: 2702,84 N/mm²). Die Streuung der Testdaten 
war in den Beobachtungszeiträumen vom Trockenzustand bis zum Zeitpunkt von sechzehn 
„*“: Die Prozentangabe bezieht sich auf den Median 
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Wochen gleichmäßig verteilt. Die Standardabweichung lag überall zwischen 144,64 N/mm² 
und 526,16 N/mm². Wie auch im Boxplot-Diagramm der Abbildung VI-20 zu sehen ist, 
war die Streuung der Messwerte für den E-Modul zum Zeitpunkt von zweiunddreißig Wo-
chen wesentlich größer als zu den vorherigen Beobachtungszeiträumen. Die Standardab-


















































































Abbildung VI-20 Boxplot-Diagramm für den Elastizitätsmodul der 
Polypins®. 
rchbiegung beim Bruch 
enen Zustand kam es bei einer durchschnittlichen Durchbiegung von  
 0,17 mm zum Materialversagen (Median: 1,67 mm). Nach einer Implantations-
weiunddreißig Wochen betrug der Mittelwert der Durchbiegung beim Bruch  
 0,11 mm (Median: 0,23 mm). Es kam also im gesamten Versuchszeitraum zu 
ifikanten Abnahme der Durchbiegung beim Bruch von 86,2%* (p = 0,002). 
eser Gesamtabnahme entfielen auf die Zeit vom Trockenzustand bis zur sech-
oche. Weitere 56,9%* entfielen auf die Zeit nach der sechzehnten Woche. 
„*“: Die Prozentangabe bezieht sich auf den Median 
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Abbildung VI-21 Boxplot-Diagramm für die Durchbiegung beim Bruch 
der Polypins®. 
 
3.  Auswertung der Testdaten für ethylenoxidbehandelte CB-
Pins und Bionx-Pins® mit Unterscheidung nach dem Implan-
tatlager 
 
Sowohl die ethylenoxidbehandelten CB-Pins als auch die Bionx-Pins® wurden jeweils im 
knöchernen Lager und in der autochtonen Rückenmuskulatur der Kaninchen implantiert. 
Die Ergebnisse der vergleichenden Untersuchung beider Implantatlager sind für die zwei 
Implantatarten im Folgenden dargestellt: 
 
3.1 Ethylenoxidbehandelte CB-Pins 
Hinsichtlich ihrer Biegefestigkeit unterschieden sich ethylenoxidbehandelte CB-Pins aus 
dem Femurmarkraum zu keinem der Beobachtungszeiträume signifikant von den ethylen-
oxidbehandelten CB-Pins aus der autochtonen Rückenmuskulatur. Es traten also weder zu 
den Zeitpunkten von einem oder drei Tagen, noch nach einer, zwei, vier, acht, sechzehn 
oder zweiunddreißig Wochen statistisch signifikante Unterschiede zwischen den Implan-
tatlagern auf. 
Nach einer Implantationszeit von 24 Stunden konnte eine signifikant höhere Scherfestig-
keit der Pins aus dem Femurmarkraum gegenüber denen aus der autochtonen Rückenmus-
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ethylenoxidbehandelten CB-Pins aus dem Femurmarkraum betrug nach einem Tag  
74,88 N/mm² ± 17,19 N/mm² (Median: 72,45 N/mm²). In der Rückenmuskulatur wurde 
ebenfalls nach einer Implantationszeit von einem Tag eine durchschnittliche Scherfestigkeit 
von 61,76 N/mm² ± 12,43 N/mm² (Median: 65,80 N/mm²) ermittelt. Damit lag die Scher-
festigkeit im Femurmarkraum zum Beobachtungszeitpunkt von einem Tag um 10,1%* hö-
her als in der autochtonen Rückenmuskulatur. Weitere signifikante Unterschiede zwischen 
beiden Implantatlager traten hinsichtlich der Scherfestigkeit zu keinem weiteren Beobach-
tungszeitpunkt mehr auf. 
Hinsichtlich des Elastizitätsmoduls trat sowohl nach einer Implantationszeit von drei Ta-
gen (p = 0,037), als auch nach einer Implantationszeit von vier Wochen (p = 0,025) ein 
signifikanter Unterschied zwischen den Implantatlagern auf.  
Zum Zeitpunkt von drei Tagen wurde bei Pins, die im knöchernen Lagen implantiert waren, 
ein Mittelwert für den E-Modul von 9590,82 N/mm² ermittelt. Die Standardabweichung 
betrug 1096,13 N/mm², der Median 9794,10 N/mm². Im Weichteillager hingegen errech-
nete sich für den E-Modul ein Mittelwert von 11442,20 N/mm² ± 1193,42 N/mm²  
(Median: 11224,45 N/mm²). Dies ist ein Unterschied von 19,3% zum Zeitpunkt von drei 
Tagen.  
Nach einer Implantationszeit von vier Wochen betrug der Mittelwert für den E-Modul der 
ethylenoxidbehandelten CB-Pins aus dem Femurmarkraum 6231,72 N/mm² ±  
1946,90 N/mm² (Median: 6393,90 N/mm²). Für die entsprechenden Implantate aus der Rü-
ckenmuskulatur errechnete sich ein Mittelwert von 9143,68 N/mm² ± 1442,79 N/mm² (Me-
dian: 8685,65 N/mm²). Wie auch zum Zeitpunkt von drei Tagen nach der Implantation 
wurde auch nach vier Wochen für das Weichteillager ein signifikant höherer Wert errech-
net. Der Unterschied betrug nach vierwöchiger Implantation 46,7%. 
 
3.2 Bionx-Pins® 
Hinsichtlich der Biegefestigkeit und der Scherfestigkeit traten bei den Bionx-Pins® zu kei-
nem der Beobachtungszeiträume signifikante Unterschiede zwischen den Implantatlagern 
auf. 
Lediglich der Elastizitätsmodul der Implantate aus dem Femurmarkraum lag zum Beo-
bachtungszeitpunkt von einer Woche um 14,6%* signifikant höher als der E-Modul für 
Pins aus dem Weichteillager (p = 0,004). Für Bionx-Pins® aus dem knöchernen Lager er-
rechnete sich ein Mittelwert für den E-Modul von 6727,23 N/mm² mit einer Standardab-
weichung von 447,62 N/mm² und einem Median von 6579,65 N/mm². Der Mittelwert des 
Elastizitätsmoduls von Stiften aus der Rückenmuskulatur betrug 5675,92 N/mm² ±  
418,21 N/mm² (Median: 5617,85 N/mm²). Weitere signifikante Unterschiede zu anderen 
Beobachtungszeitpunkten konnten auch für den E-Modul nicht gefunden werden.
„*“: Die Prozentangabe bezieht sich auf den Median 
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4.  Vergleichende Betrachtung der vier verwendeten 
Implantatarten hinsichtlich ihrer Biegefestigkeit, der Scher-
festigkeit, des Elastizitätsmoduls und der Durchbiegung beim 
Bruch ohne Unterscheidung nach dem Implantatlager 
 
Bisher wurden die ethylenoxidbehandelten CB-Pins, die Bionx-Pins®, die bestrahlten CB-
Pins und die Polypins® getrennt voneinander betrachtet. Dabei wurden die Veränderungen 
der Biegefestigkeit, der Scherfestigkeit, des Elastizitätsmoduls und der Durchbiegung beim 
Bruch im zeitlichen Verlauf analysiert. Nun sollen die vier verwendeten Implantatarten 
untereinander verglichen werden. Dazu ist es nicht mehr nötig, im Einzelnen auf die abso-
luten Testdaten einzugehen. Sie wurden bereits für jede Implantatart separat erläutert und 
sind tabellarisch im Anhang aufgelistet. 
 
4.1  Vergleich der vier Implantatarten hinsichtlich ihrer Biegefestig-
keit 
 
Von allen verwendeten Implantaten wiesen die Bionx-Pins® im gesamten Versuchszeitraum 
die größte Biegefestigkeit auf, gefolgt von den ethylenoxidbehandelten CB-Pins, deren 
Biegefestigkeit nur zu einigen Beobachtungszeitpunkten signifikant größer war, als die der 
bestrahlten CB-Pins. Die Polypins® wiesen von allen verwendeten Materialen die geringste 
Biegefestigkeit auf. 
Sowohl die Bionx-Pins® und die Polypins®, als auch die ethylenoxidbehandelten CB-Pins 
und die bestrahlten CB-Pins wiesen Gemeinsamkeiten hinsichtlich ihrer Biegefestigkeiten 
auf. Die Bionx-Pins® und die Polypins® konnten ihre Biegefestigkeit bis zum Zeitpunkt von 
sechzehn Wochen auf hohem Niveau halten, ehe die Biegefestigkeit bis zum Zeitpunkt von 
zweiunddreißig Wochen stark abfiel. Die ethylenoxidbehandelten CB-Pins und die be-
strahlten CB-Pins verloren einen Großteil ihrer Biegefestigkeit schon innerhalb der ersten 
24 Stunden nach der Implantation. Bis zum Zeitpunkt von zweiunddreißig Wochen kam es 
dann bei diesen Materialien zur weiteren Abnahme der Biegefestigkeit. 
Außer im Trockenzustand unterschieden sich die Bionx-Pins® in ihrer Biegefestigkeit zu 
jedem weiteren Untersuchungszeitpunkt signifikant von den drei anderen Implantatarten. 
Im trockenen Zustand konnte zu den ethylenoxidbehandelten Pins und den bestrahlten Pins 
aus boviner Tibiakompakta kein signifikanter Unterschied in der Biegefestigkeit nachge-
wiesen werden. Ab einer Implantationszeit von einem Tag war die Biegefestigkeit der Bi-
onx-Pins® jedoch signifikant größer als die Biegefestigkeit der ethylenoxidbehandelten CB-
Pins, der bestrahlten CB-Pins und der Polypins®. Dies ist auch sehr gut in der  
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verwendeten Materialien in einer Graphik dargestellt ist. Angaben zur Signifikanz und zum 
prozentualen Unterschied zwischen den verschiedenen Implantaten können der Tabelle  




























































































Abbildung VI-22 Graphische Darstellung des Medians der Biegefestig-
keiten aller vier verwendeten Implantate zu den ver-
schiedenen Beobachtungszeitpunkten. 
 der Abbildung VI-22 ist ebenfalls zu erkennen, dass sich die Polypins® eindeutig von 
n anderen Materialien unterschieden. Sie wiesen über den gesamten Versuchszeitraum 
e geringste Biegefestigkeit auf. Zu jedem der Beobachtungszeitpunkte vom Trockenzu-
and bis zur zweiunddreißigsten Woche unterschied sich die Biegefestigkeit der Polypins® 
gnifikant von der Biegefestigkeit aller anderen Materialien.  
ie Biegefestigkeit der ethylenoxidbehandelten CB-Pins unterschied sich im Trockenzu-
and nicht signifikant von der Biegefestigkeit der Bionx-Pins®. Ab einer Implantationszeit 
n einem Tag war jedoch in jedem Beobachtungszeitraum bis zur zweiunddreißigsten 
oche ein signifikanter Unterschied zu den Bionx-Stiften® zu erkennen. Dieser Unter-
hied wuchs bis zum Zeitpunkt von sechzehn Wochen auf 43,4%* an, nahm jedoch bis zur 
eiunddreißigsten Woche wieder ab, da die Festigkeit der Bionx-Pins® ab der sechzehnten 
oche rapide nachließ. 
ie Biegefestigkeiten der ethylenoxidbehandelten CB-Pins und der bestrahlten CB-Pins 
terschieden sich größtenteils nicht signifikant voneinander. Lediglich zu den Beobach-
ngszeitpunkten von drei und sieben Tagen, sowie nach einer Implantationszeit von sech-
hn Wochen errechnete sich eine signifikant höhere Biegefestigkeit für ethylenoxidbehan-
lte CB-Pins. Zu diesen Beobachtungszeitpunkten lag der Unterschied der Biegefestigkeit 
ischen diesen beiden Implantaten zwischen 21,6% und 29,2%*. 
„*“: Die Prozentangabe bezieht sich auf den Median 
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trocken p = 0,657 p = 0,657 p < 0,001 64,8% (E > P)
1 Tag p = 0,190 p < 0,001 26,8% (E < B) p < 0,001 48%* (E > P)
3 Tage p = 0,004 29,2%* (E > γ ) p < 0,001 18,1%* (E < B) p = 0,002 59,8%* (E > P)
1 Woche p = 0,007 21,6% (E > γ) p < 0,001 32,5% (E < B) p = 0,001 51,9% (E > P)
2 Wochen p = 0,925 p < 0,001 36% (E < B) p = 0,001 41% (E > P)
4 Wochen p = 0,851 p < 0,001 42,8% (E < B) p = 0,001 45,3%* (E > P)
8 Wochen p = 0,160 p < 0,001 42,4% (E < B) p = 0,006 40,3%* (E > P)
16 Wochen p = 0,039 24,2%* (E > γ) p < 0,001 43,4%* (E < B) p = 0,005 46,1%* (E > P)
32 Wochen p = 0,159 p = 0,001 41,3%* (E < B) p = 0,002 75,3%* (E > P)
trocken p = 0,650 p < 0,001 62,3% (B > P) p < 0,001 63,7% (γ > P)
1 Tag p < 0,001 31,6%* (B > γ) p < 0,001 63,1%* (B > P) p = 0,002 46,1%* (γ > P)
3 Tage p < 0,001 42%* (B > γ) p = 0,001 67,1%* (B > P) p = 0,006 43,3% (γ > P)
1 Woche p = 0,001 47,1% (B > γ) p = 0,001 67,5% (B > P) p = 0,004 38,6% (γ > P)
2 Wochen p = 0,001 34,8% (B > γ) p = 0,001 62,3% (B > P) p = 0,004 42,1% (γ > P)
4 Wochen p = 0,001 42,5% (B > γ) p = 0,001 68,4% (B > P) p = 0,004 45% (γ > P)
8 Wochen p < 0,001 40,1%* (B > γ) p = 0,002 65,6%* (B > P) p = 0,237
16 Wochen p = 0,001 56,8% (B > γ) p = 0,001 69,7% (B > P) p = 0,016 30% (γ > P)
32 Wochen p = 0,003 30,6% (B > γ) p = 0,002 86,5% (B > P) p = 0,006 80,5% (γ > P)
Vergleich 
ethylenoxidbehandelte CB-








Pins ("E") - Polypins® ("P")
Vergleich                
Bionx-Pins® ("B") - 
bestrahlte CB-Pins ("γ")
Vergleich                
Bionx-Pins® ("B") - 
Polypins® ("P")
Vergleich                



















Tabelle VI-5 Tabellarische Darstellung des Vergleichs der Biegefestigkeit von Bionx-
Pins®, ethylenoxidbehandelten CB-Pins, bestahlten CB-Pins und Polypins® 
mit Angaben zum prozentualen Unterschied und zur Signifikanz. 
  
Legende 
 „p“     Angabe der Irrtumswahrscheinlichkeit. 
dick gedruckte „p“-Werte  Es besteht ein signifikanter Unterschied. 
„*“ Die Prozentangabe wurde anhand des Medians 
und nicht anhand des Mittelwertes berechnet. 
„10% (E > B)“ Beispiel: Es bestand ein signifikanter Unter-
schied in der Biegefestigkeit von ethylenoxidbe-
handelten CB-Pins und Bionx-Pins® von 10%, 
wobei ethylenoxidbehandelte CB-Pins die grö-
ßere Biegefestigkeit aufwiesen. 
 
4.2  Vergleich der vier Implantatarten hinsichtlich ihrer Scherfestig-
keit 
 
Von den verwendeten Materialien wiesen die Bionx-Pins® vom trockenen Zustand bis zum 
Zeitpunkt von zweiunddreißig Wochen die größte Scherfestigkeit auf, gefolgt von den 
ethylenoxidbehandelten CB-Pins, deren Scherfestigkeit wiederum größer war, als die der 
bestrahlten CB-Pins. Die Polypins® wiesen im Scherversuch die geringste Festigkeit auf. 
Die Bionx-Pins® zeichneten sich durch eine Scherfestigkeit aus, die sich ausgehend vom 
Trockenzustand bis zum Zeitpunkt von zweiunddreißig Wochen signifikant von den Scher-
festigkeiten aller anderen Materialien unterschied. Die Scherfestigkeit der Bionx-Pins® war 
nahezu immer mehr als doppelt so groß wie die Scherfestigkeit der ethylenoxidbehandelten 
CB-Pins. Der Unterschied der Scherfestigkeit der Bionx-Pins® zu 
„*“: Die Prozentangabe bezieht sich auf den Median 
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den bestrahlten CB-Pins und zu den Polypins® war dementsprechend noch größer. Erst ab 
einem Implantationszeitraum von sechzehn Wochen kam es bedingt durch den starken 
Verlust an Scherfestigkeit bei den Bionx-Pins® zu einer Verkleinerung der Unterschiede zu 
den anderen Implantatarten. Angaben zur Signifikanz und zum prozentualen Unterschied 
zwischen den verschiedenen Implantaten können der Tabelle VI-6 entnommen werden. 
Man erkennt in der Abbildung VI-23, dass sich die Kurve der Bionx-Pins® eindeutig von 





















































































Abbildung VI-23 Graphische Darstellung des Medians der Scherfestig-
keiten aller vier verwendeten Implantate zu den ver-
schiedenen Beobachtungszeitpunkten. 
 trockenen Zustand und nach einer Implantationszeit von zweiunddreißig Wochen unter-
hieden sich die ethylenoxidbehandelten CB-Pins hinsichtlich ihrer Scherfestigkeit nicht 
gnifikant von den bestrahlten CB-Pins. Sowohl zu den Zeitpunkten von einem und drei 
agen, als auch nach einer, zwei, vier, acht und sechzehn Wochen war der Wert für die 
cherfestigkeit ethylenoxidbehandelter CB-Pins signifikant höher, als der entsprechende 
ert für die bestrahlten CB-Pins. Der Unterschied betrug je nach Beobachtungszeitpunkt 
ischen 15,1*% und 39,9% (siehe auch Tabelle VI-6). Die ethylenoxidbehandelten CB-
ins und die Polypins® unterschieden sich zu jedem der Beobachtungszeitpunkte signifi-
ant voneinander. Da die Polypins® noch schwächer als die bestrahlten CB-Pins waren, wa-
n auch die Unterschiede zu den ethylenoxidbehandelten Pins noch eindeutiger. 
ie bestrahlten CB-Pins unterschieden sich nur im trockenen Zustand und zu den Zeit-
unkten von einem Tag, einer und zwei Wochen, sowie nach zweiunddreißig Wochen sig-
ifikant von den Polypins®. Dabei waren die Unterschiede im Trockenzustand mit 41,9%* 
nd nach zweiunddreißig Wochen mit 77,8%* besonders eindeutig. 
„*“: Die Prozentangabe bezieht sich auf den Median 
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 trocken p = 0,126 p < 0,001 53,5% (E < B) p < 0,001 48,5% (E > P)
1 Tag p = 0,019 15,1%* (E > γ) p < 0,001 65,6%* (E < B) p < 0,001 28,5%* (E > P)
3 Tage p < 0,001 39,9% (E > γ) p < 0,001 49,4%* (E < B) p < 0,001 51,3% (E > P)
1 Woche p < 0,001 28% (E > γ) p < 0,001 61,5% (E < B) p < 0,001 45,9% (E > P)
2 Wochen p < 0,001 29,1% (E > γ) p < 0,001 64,1%* (E < B) p < 0,001 41,2% (E > P)
4 Wochen p = 0,019 27,5%* (E > γ) p < 0,001 66,6% (E < B) p < 0,001 39,4% (E > P)
8 Wochen p = 0,002 29,9% (E > γ) p < 0,001 66,1% (E < B) p < 0,001 38,3% (E > P)
16 Wochen p = 0,013 24,3% (E > γ) p < 0,001 71,5%* (E < B) p < 0,001 37,1% (E > P)
32 Wochen p = 0,130 p < 0,001 59,2%* (E < B) p < 0,001 84,2%* (E > P)
trocken p < 0,001 60%* (B > γ) p < 0,001 76% (B > P) p < 0,001 41,9%* (γ > P)
1 Tag p < 0,001 70.8%* (B > γ) p < 0,001 75,2% (B > P) p = 0,016 15,7%* (γ > P)
3 Tage p < 0,001 73,5%* (B > γ) p < 0,001 76,2%* (B > P) p = 0,083
1 Woche p < 0,001 72,3% (B > γ) p < 0,001 79,2% (B > P) p = 0,001 24,9% (γ > P)
2 Wochen p < 0,001 73,2%* (B > γ) p < 0,001 79,5%* (B > P) p = 0,038 17,1% (γ > P)
4 Wochen p < 0,001 76,8%* (B > γ) p < 0,001 79,8% (B > P) p = 0,106
8 Wochen p < 0,001 76,2% (B > γ) p < 0,001 79% (B > P) p = 0,086
16 Wochen p < 0,001 77%* (B > γ) p < 0,001 82,4%* (B > P) p = 0,133
32 Wochen p < 0,001 71%* (B > γ) p < 0,001 93,5%* (B > P) p < 0,001 77,8%*  (γ > P)
Vergleich                
Bionx-Pins® ("B") - 
bestrahlte CB-Pins ("γ")
Vergleich                
Bionx-Pins® ("B") - 
Polypins® ("P")
Vergleich                
bestrahlte CB-Pins ("γ") - 
Polypins® ("P")
ethylenoxidbehandelte CB-
Pins  ("E") - bestrahlte CB-
Pins ("γ")
ethylenoxidbehandelte CB-
Pins ("E") - Bionx-Pins® 
("B")
ethylenoxidbehandelte CB-
Pins ("E") - Polypins® ("P")
Tabelle VI-6 Tabellarische Darstellung des Vergleichs der Scherfestigkeit von Bionx-
Pins®, ethylenoxidbehandelten CB-Pins, bestahlten CB-Pins und Polypins® 
mit Angaben zum prozentualen Unterschied und zur Signifikanz (genaue Le-
gende: siehe Tab. VI-5; Seite 65). 
.3  Vergleich der vier Implantatarten hinsichtlich ihres Elastizitäts-
moduls 
on den vier verwendeten Implantatarten wiesen die bestrahlten CB-Pins vom Trockenzu-
and bis zum Zeitpunkt von zweiunddreißig Wochen den größten Elastizitätsmodul auf, 
folgt von den ethylenoxidbehandelten CB-Pins. Der E-Modul der Bionx-Pins® war im 
samten Beobachtungszeitraum vom Trockenzustand bis zur zweiunddreißigsten Woche 
ar niedriger als der E-Modul der CB-Pins, aber dennoch deutlich größer als der E-Modul 
r Polypins®. 
 der Abbildung VI-24 ist deutlich zu erkennen, dass sowohl die Kurven für die ethylen-
idbehandelten CB-Pins und die bestrahlten CB-Pins, als auch die Kurven der Bionx-
ins® und der Polypins® ähnliche Verläufe aufweisen. Die beiden Kurven für die CB-Pins 
eisen einen deutlichen Abfall des E-Moduls innerhalb der ersten 24 Stunden nach Im-
antation auf, während die Kurven der biologisch abbaubaren Polymere durch sehr kleine 
eränderungen der Werte für den E-Modul vom Trockenzustand bis zur zweiunddreißigs-
n Woche auffallen. 
„*“: Die Prozentangabe bezieht sich auf den Median 
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Abbildung VI-24 Graphische Darstellung des Medians des Elastizitäts-
moduls aller vier verwendeten Implantate zu den ver-
schiedenen Beobachtungszeitpunkten. 
 
Die Werte für den E-Modul der ethylenoxidbehandelten CB-Pins und der bestrahlten CB-
Pins unterschieden sich nur zu den Beobachtungszeitpunkten von einem Tag, zwei, vier, 
sechzehn und zweiunddreißig Wochen signifikant voneinander, wobei der Elastizitätsmodul 
der bestrahlten CB-Pins zwischen 11,2%* (sechzehn Wochen) und 38,1% (zweiunddreißig 
Wochen) größer war, als der E-Modul der ethylenoxidbehandelten Pins. Dies geht auch aus 
der Tabelle VI-7 hervor. 
Mit Ausnahme des Beobachtungszeitpunktes von zweiunddreißig Wochen unterschieden 
sich die Werte für den E-Modul der Bionx-Pins® immer signifikant von den Werten für den 
E-Modul der anderen Implantatarten. Nach einer Implantationszeit von zweiunddreißig 
Wochen konnte für den E-Modul zwischen Bionx-Pins® und den ethylenoxidbehandelten 
CB-Pins kein statistisch signifikanter Unterschied festgestellt werden. 
Die Polypins® wiesen im gesamten Versuch die geringsten Werte für den E-Modul auf. Die 
Werte unterschieden sich jederzeit signifikant von den Werten für den E-Modul der ande-
ren Implantate. Mit Ausnahme des Trockenzustandes wurde für die Polypins® ein um mehr 
als 50% geringerer E-Modul als für die Bionx-Pins® ermittelt. Die Unterschiede zu den 






„*“: Die Prozentangabe bezieht sich auf den Median 
 
 
Ergebnisse  -69- 
   































 trocken p = 0,657 p < 0,001 57% (E > B) p < 0,001 77 %* (E > P)
1 Tag p = 0,031 13,2% (E < γ) p < 0,001 35,9% (E > B) p < 0,001 68,3% (E > P)
3 Tage p = 0,061 p < 0,001 42,2%* (E > B) p = 0,002 71,9% (E > P)
1 Woche p = 0,160 p < 0,001 37,1% (E > B) p = 0,001 69,8% (E > P)
2 Wochen p = 0,001 23%* (E < γ) p = 0,015 28% (E > B) p = 0,001 69,4%* (E > P)
4 Wochen p = 0,011 27,5% (E < γ) p = 0,016 22,8% (E > B) p = 0,001 62,6% (E > P)
8 Wochen p = 0,114 p = 0,004 23,1%* (E > B) p = 0,001 65,9% (E > P)
16 Wochen p = 0,019 11,2%* (E < γ) p = 0,003 25,9%* (E > B) p = 0,001 66,5%* (E > P)
32 Wochen p = 0,009 38,1% (E < γ) p = 1,000 p = 0,002 71,7% (E > P)
trocken p < 0,001 57,1% (B < γ) p < 0,001 44,9%* (B > P) p < 0,001 77,5%* (γ > P)
1 Tag p < 0,001 44,4% (B < γ) p < 0,001 50,5% (B > P) p = 0,002 72,5% (γ > P)
3 Tage p < 0,001 45,3%* (B < γ) p = 0,001 52%* (B > P) p = 0,006 73,7% (γ > P)
1 Woche p = 0,001 40,3%* (B < γ) p = 0,001 52% (B > P) p = 0,004 71,5%* (γ > P)
2 Wochen p = 0,001 50,6%* (B < γ) p = 0,001 52,3%* (B > P) p = 0,004 76,5%* (γ > P)
4 Wochen p = 0,001 44% (B < γ) p = 0,001 51,6% (B > P) p = 0,004 72,9% (γ > P)
8 Wochen p = 0,002 31,7%* (B < γ) p = 0,001 52,6%* (B > P) p = 0,006 71% (γ > P)
16 Wochen p = 0,001 34,2%* (B < γ) p = 0,001 54,8%* (B > P) p = 0,004 69,2% (γ > P)
32 Wochen p = 0,001 42% (B < γ) p = 0,002 69,8% (B > P) p = 0,006 82,5% (γ > P)
ethylenoxidbehandelte CB-
Pins  ("E") - bestrahlte CB-
Pins ("γ")
ethylenoxidbehandelte CB-
Pins ("E") - Bionx-Pins® 
("B")
ethylenoxidbehandelte CB-
Pins ("E") - Polypins® ("P")
Vergleich                
Bionx-Pins® ("B") - 
Polypins® ("P")
Vergleich                
bestrahlte CB-Pins ("γ") - 
Polypins® ("P")
Vergleich                
Bionx-Pins® ("B") - 
bestrahlte CB-Pins ("γ")
 
Tabelle VI-7 Tabellarische Darstellung des Vergleichs der Werte für den Elastizitätsmodul 
von Bionx-Pins®, ethylenoxidbehandelten CB-Pins, bestahlten CB-Pins und 
Polypins® mit Angaben zum prozentualen Unterschied und zur Signifikanz 
(genaue Legende: siehe Tab. VI-5; Seite 65). 
.4  Vergleich der vier Implantatarten hinsichtlich ihrer Durchbiegung 
beim Bruch 
ie Bionx-Pins® wiesen zum Zeitpunkt des Materialversagens die weitaus größte Durch-
egung beim Bruch von allen verwendeten Materialien auf. Bei den Bionx-Pins® mußte, 
ie schon erwähnt, der Punkt des Materialversagen bei einer Durchbiegung von 4 mm de-
niert werden. Lediglich nach einer Implantationszeit von zweiunddreißig Wochen wurde 
e Durchbiegung von 4 mm nicht mehr erreicht. Dies ist auch in der Abbildung VI-25 zu 
kennen. In dieser Abbildung ist die Durchbiegung beim Bruch aller vier Implantatarten 
aphisch dargestellt. Die Bionx-Pins® unterschieden sich ausgehend vom Trockenzustand 
s zum Zeitpunkt von zweiunddreißig Wochen zu jedem Beobachtungszeitpunkt signifi-
nt von den drei anderen Implantatarten.  
„*“: Die Prozentangabe bezieht sich auf den Median 
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Abbildung VI-25 Graphische Darstellung des Medians der Durchbiegung 
beim Bruch aller vier verwendeten Implantate zu den ver-
schiedenen Beobachtungszeitpunkten. 
 
Die Polypins® zeichneten sich vom Trockenzustand bis zum Zeitpunkt von sechzehn Wo-
chen durch eine Durchbiegung beim Bruch aus, die zumeist signifikant größer war, als die 
Durchbiegung ethylenoxidbehandelter und bestrahlter CB-Pins. Lediglich zum Zeitpunkt 
von vier Wochen konnte kein signifikanter Unterschied zwischen bestrahlten CB-Pins und 
den Polypins® nachgewiesen werden. Aufgrund der starken Abnahme der Durchbiegung 
beim Bruch nach einer Implantationszeit von sechzehn Wochen, unterschieden sich die 
Polypins® nach einer Implantationszeit von zweiunddreißig Wochen nicht mehr signifikant 
von den bestrahlten CB-Pins. Der Wert für die Durchbiegung beim Bruch der Polypins® 
war nach zweiunddreißig wöchiger Implantation sogar signifikant kleiner, als der entspre-
chende Wert für die ethylenoxidbehandelten CB-Pins. 
Mit Ausnahme des Trockenzustandes zeichneten sich die ethylenoxidbehandelten CB-Pins 
vom ersten Tag nach der Implantation bis zum Zeitpunkt von zweiunddreißig Wochen 
durch eine signifikant höhere Durchbiegung beim Bruch aus, als die bestrahlten CB-Pins. 
Der Unterschied betrug zwischen 49%* und 68,9%*. Im trockenen Zustand war kein signi-
fikanter Unterschied festzustellen. 
Angaben zur Signifikanz und zu prozentualen Unterschieden zwischen den verwendeten 






„*“: Die Prozentangebe bezieht sich auf den Median 
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sitrocken p = 0,248 p < 0,001 84,7% (E < B) p < 0,001 72,7% (E < P)
1 Tag p = 0,001 55,2% (E > γ) p < 0,001 75,9%* (E < B) p < 0,001 44,1%* (E < P)
3 Tage p = 0,001 64,9%* (E > γ) p < 0,001 71,3%* (E < B) p = 0,015 26,4%* (E < P)
1 Woche p = 0,001 60,3% (E > γ) p < 0,001 75,1% (E < B) p = 0,001 40,3%* (E < P)
2 Wochen p = 0,001 51,4%* (E > γ) p < 0,001 77,5%* (E < B) p = 0,001 47,8%* (E < P)
4 Wochen p = 0,025 49%* (E > γ) p < 0,001 79,4%* (E < B) p = 0,001 43,2%* (E < P)
8 Wochen p = 0,035 57%* (E > γ) p < 0,001 75,1%* (E < B) p = 0,005 32,7% (E < P)
16 Wochen p = 0,001 64,2% (E > γ) p < 0,001 70,8% (E < B) p = 0,640
32 Wochen p = 0,001 68,9%* (E > γ) p < 0,001 50,3%* (E < B) p = 0,002 79%* (E > P)
trocken p < 0,001 86% (B > γ) p < 0,001 95,8% (B > P) p < 0,001 70,2% (γ > P)
1 Tag p < 0,001 88,7%* (B > γ) p = 0,002 56,8%* (B > P) p = 0,002 73,9%* (γ < P)
3 Tage p < 0,001 89,9%* (B > γ) p < 0,001 61%* (B > P) p = 0,006 74,2%* (γ < P)
1 Woche p < 0,001 90,1% (B > γ) p < 0,001 60,4%* (B > P) p = 0,004 75,1%* (γ < P)
2 Wochen p < 0,001 89,1%* (B > γ) p < 0,001 56,9%* (B > P) p = 0,004 74,6%* (γ < P)
4 Wochen p < 0,001 89,5%* (B > γ) p < 0,001 63,7%* (B > P) p = 0,055
8 Wochen p < 0,001 89,3%* (B > γ) p < 0,001 63,4%* (B > P) p = 0,028 70,8%* (γ < P)
16 Wochen p < 0,001 89,5%(B > γ) p < 0,001 69,7% (B > P) p = 0,004 65,5% (γ < P)
32 Wochen p = 0,001 84,5%* (B > γ) p = 0,002 89,6%* (B > P) p = 0,068
ethylenoxidbehandelte CB-
Pins  ("E") - bestrahlte CB-
Pins ("γ")
ethylenoxidbehandelte CB-
Pins ("E") - Bionx-Pins® 
("B")
ethylenoxidbehandelte CB-
Pins ("E") - Polypins® ("P")
Vergleich                
Bionx-Pins® ("B") - 
bestrahlte CB-Pins ("γ")
Vergleich                
Bionx-Pins® ("B") - 
Polypins® ("P")
Vergleich                
bestrahlte CB-Pins ("γ") - 
Polypins® ("P")
 
Tabelle VI-8 Tabellarische Darstellung des Vergleichs der Werte für die Durchbiegung 
beim Bruch von Bionx-Pins®, ethylenoxidbehandelten CB-Pins, bestahlten 
CB-Pins und Polypins® mit Angaben zum prozentualen Unterschied und zur 
Signifikanz (genaue Legende: siehe Tab. VI-5; Seite 65). 
. Rehydratationsversuch 
.1 Darstellung der Ergebnisse des Rehydratationsversuches 
1.1 Morphometrische Daten 
ie Gesamtzunahme des Durchmessers der ethylenoxidbehandelten CB-Pins im Re-
dratationsversuch betrug ausgehend vom Trockenzustand bis zu einer Einlegezeit von ei-
r Woche 2,5%. Diese Zunahme war statistisch signifikant (p < 0,001). Im Trockenzu-
and betrug der Mittelwert des Durchmesser 1,97 mm ± 0,021 mm (Median: 1,97 mm). 
ach einer Woche wurde für den Durchmesser ein Mittelwert von 2,02 mm ± 0,02mm 
edian: 2,02 mm) gemessen. Schon innerhalb der ersten Stunde nach dem Einlegen der 
B-Pins in humanes Serum kam es zu einer signifikanten Zunahme des Mittelwertes für 
n Durchmesser um 1% (p = 0,005). Die Veränderungen zwischen den Beobachtungszeit-
umen von einer Stunde und einem Tag waren statistisch nicht signifikant. Vom ersten 
ag bis zum dritten Tag hingegen kam es wiederum zu einer statistisch  
gnifikanten Durchmesserzunahme um ca. 1%* (p < 0,001). Ab einer 
„*“: Die Prozentangebe bezieht sich auf den Median 
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Einlegezeit von drei Tagen traten bis zum siebten Tag keine signifikanten Veränderungen 
mehr auf. Einzelwerte für den Durchmesser sind der Tabelle VI-9 zu entnehmen. 
Die Gesamtzunahme der Länge war ebenfalls statistisch signifikant (p < 0,001). Sie betrug 
ausgehend vom Trockenzustand bis zum Zeitpunkt von einer Woche 0,6%. Der im trocke-
nen Zustand für die Länge gemessene Mittelwert betrug 24,99 mm, die Standardabwei-
chung 0,027 mm (Median: 24,98 mm). Der größte Anteil dieses Gesamtzuwachses entfiel 
mit 0,4% auf die erste Stunde nach dem Einlegen der Pins (p < 0,001). Während es zwi-
schen den Beobachtungszeiträumen von einer Stunde und einem Tag, sowie drei Tagen und 
einer Woche zu keinen statistisch signifikanten Veränderungen der Länge kam, nahm sie 
zwischen dem ersten und dem dritten Tag signifikant zu (p = 0,042), so dass der Mittelwert 
der Länge nach einer Einlegezeit von einer Woche 25,13 mm ± 0,035 mm betrug  
(Median: 25,14 mm). 
Im trockenen Zustand wurde im Rehydratationsversuch für die ethylenoxidbehandelten CB-
Pins ein durchschnittliches Gewicht von 0,154 g ± 0,005 g (Median: 0,155 g) ermittelt. Bis 
zum Zeitpunkt von einer Woche kam es zu einer statistisch signifikanten Gewichtszunahme 
um 4,9%* (p = 0,001). Schon innerhalb der ersten Stunde nach dem Einlegen der Pins in 
humanes Serum nahm das Gewicht um 2,5%* zu. Ab einer Einlegezeit von drei Tagen tra-
ten keine statistisch signifikanten Gewichtsveränderungen mehr auf. 
Sowohl die Querschnittsfläche (p < 0,001), als auch das Volumen (p < 0,001) der ethy-
lenoxidbehandelten CB-Pins nahmen vom Trockenzustand bis zum Zeitpunkt von einer 
Woche statistisch signifikant zu. Die Gesamtzunahme der Querschnittsfläche vom Tro-
ckenzustand bis zum Zeitpunkt von einer Woche betrug 4,7%. 2,6% dieser Gesamtzunahme 
entfielen dabei auf die erste Stunde nach der Implantation. Die Gesamtzunahme des Volu-
mens betrug 5%. Auf die erste Stunde nach dem Einlegen der Pins entfielen ebenfalls 2,6% 
der Gesamtzunahme. 
Die Dichte der ethylenoxidbehandelten CB-Pins nahm im Rehydratationsversuch vom Tro-
ckenzustand bis zum Zeitpunkt von einem Tag statistisch signifikant um 2,4%* zu  
(p = 0,014), ehe es in der Folge bis zum Zeitpunkt von einer Woche zu einer signifikanten 









„*“: Die Prozentangebe bezieht sich auf den Median 
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5.1.2 Biegefestigkeit 
Im trockenen Zustand wurde für die Biegefestigkeit ethylenoxidbehandelter CB-Pins ein 
Mittelwert von 240,12 N/mm² errechnet. Die Standardabweichung betrug 58,96 N/mm², der 
Median 224,20 N/mm². Während des Rehydratationsversuches kam es ausgehend vom Tro-
ckenzustand zu keiner statistisch signifikanten Gesamtveränderung der Biegefestigkeit bis 
zum Zeitpunkt von einer Woche. Allerdings kam es ab einer Einlegezeit von einer Stunde 
bis zum Zeitpunkt von sieben Tagen zu einer statistisch signifikanten Abnahme der Biege-
festigkeit um 17,7% (p = 0,002). Dies entspricht einer Abnahme der Biegefestigkeit um 
51,31 N/mm². Die Veränderungen der Werte für die Biegefestigkeit sind graphisch in der 





















































Abbildung VI-26 Boxplot-Diagramm für die Biegefestigkeit ethylen-
oxidbehandelter CB-Pins aus boviner Tibia-Kompakta 
im Rehydratationsversuch. 
Scherfestigkeit 
ockenzustand wurde für die ethylenoxidbehandelten CB-Pins eine Scherfestigkeit von 
N/mm² ± 17,30 N/mm² (Median: 92,99 N/mm²) ermittelt. Nach Einlegen der CB-Pins 
anes Serum für eine Zeit von sieben Tagen, betrug der gemessene Mittelwert für die 
festigkeit noch 64,43 N/mm² ± 13,65 N/mm² (Median: 64,53 N/mm²). Dies entspricht 
ignifikanten Gesamtabnahme um 30,6%* im Rehydratationsversuch (p < 0,001). 
„*“: Die Prozentangebe bezieht sich auf den Median 
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Abbildung VI-27  Boxplot-Diagramm für die Scherfestigkeit ethylen-
oxidbehandelter CB-Pins aus boviner Tibia-Kom-
pakta im Rehydratationsversuch. 
 
Im Boxplot-Diagramm der Abbildung VI-27 ist zu erkennen, dass es ausgehend vom Tro-
ckenzustand zunächst zu einer Abnahme der Scherfestigkeit bis zum Zeitpunkt von einer 
Stunde nach dem Einlegen der Pins kam. Diese Abnahme von 19,1% war statistisch signi-
fikant (p = 0,002). Es folgte eine signifikante Zunahme der Scherfestigkeit um 30%* bis 
zum Zeitpunkt von einem Tag (p < 0,001). Ab der Einlegezeit von einem Tag bis zum 
Zeitpunkt von drei Tagen kam es erneut zu einem signifikanten Verlust an Scherfestigkeit 
von 12,7%* (p < 0,001). Nach einer Einlegezeit von drei Tagen traten keine statistisch sig-
nifikanten Veränderungen der Scherfestigkeit mehr auf. Insgesamt kam es jedoch vom Tro-
ckenzustand bis zum Zeitpunkt von 7 Tagen zu dem eingangs erwähnten signifikanten 









„*“: Die Prozentangebe bezieht sich auf den Median 
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5.1.4 Elastizitätsmodul 
Der Mittelwert des Elastizitätsmoduls ethylenoxidbehandelter CB-Pins betrug im trockenen 
Zustand 12658,69 N/mm² ± 961,27 N/mm² (Median: 12619,76 N/mm²). Nach einer Einle-
gezeit von drei Tagen wurde ein Mittelwert von 9373,06 N/mm² ± 957,22 N/mm² ermittelt 
(Median: 9203,50 N/mm²). Dies entspricht einer signifikanten Abnahme des E-Moduls vom 
Trockenzustand bis zum Zeitpunkt von drei Tagen von 27,1%* (p < 0,001). Vom dritten 
Tag bis zum Zeitpunkt von einer Woche kam es zu einem signifikanten Wiederanstieg des 
Elastizitätsmoduls um 11,7%* auf einen Mittelwert von 10421,58 N/mm². Nach sieben Ta-
gen betrug die Standardabweichung 1151,90 N/mm² und der Median 10426,04 N/mm². Im 















































Abbildung VI-28 Boxplot-Diagramm für den Elastizitätsmodul ethylen-
oxidbehandelter CB-Pins aus boviner Tibia-Kompakta 
im Rehydratationsversuch. 
 
5.1.5 Durchbiegung beim Bruch 
Ausgehend vom Trockenzustand kam es innerhalb der ersten Stunde nach dem Einlegen 
der ethylenoxidbehandelten CB-Pins in humanes Serum zu einer signifikanten Zunahme 
der Durchbiegung beim Bruch um 62,1% (p < 0,001). Im Trockenzustand wurde eine 
Durchbiegung beim Bruch von 0,44 mm ± 0,09 mm (Median: 0,45 mm) ermittelt. Es kam 
also in der ersten Stunde nach dem Einlegen der Pins zu einer durchschnittlichen Zunahme 
„*“: Die Prozentangebe bezieht sich auf den Median 
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der Durchbiegung beim Bruch um 0,72 mm. Dies ist auch deutlich im Boxplot-Diagramm 





















































Abbildung VI-29 Boxplot-Diagramm für die Durchbiegung beim Bruch 
ethylenoxidbehandelter CB-Pins aus boviner Tibia-
Kompakta im Rehydratationsversuch. 
 
Die Veränderungen der Durchbiegung beim Bruch zwischen den Zeitpunkten von einer 
Stunde und einer Woche waren statistisch nicht signifikant. Es war allerdings eine signifi-
kante Abnahme der Durchbiegung beim Bruch um 18,9% zwischen den Einlegezeiten von 
einer Stunde und drei Tagen zu verzeichnen (p = 0,041). Vom Trockenzustand bis zum 
Zeitpunkt von sieben Tagen nach dem Einlegen der Pins in humanes Serum kam es somit 
zu einer signifikanten Gesamtzunahme der Durchbiegung beim Bruch um 56,4%  
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5.2 Vergleich der In-vitro-Ergebnisse des Rehydratationsversuches 
mit den In-vivo-Ergebnissen für ethylenoxidbehandelte CB-Pins 
aus dem Tierversuch. 
 
5.2.1 Vergleich hinsichtlich der Biegefestigkeit 
Die Biegefestigkeit trockener ethylenoxidbehandelter CB-Pins war im Rehydratationsver-
such signifikant kleiner als im Tierversuch (p = 0,021). Der Unterschied betrug 25,5%. 
Nach einer Einlegezeit von einem Tag wiesen die CB-Pins aus dem Rehydratationsversuch 
eine um 21,6%* signifikant höhere Biegefestigkeit auf, als die Pins aus der In-vivo-Testung 
(p = 0,005). Zum Beobachtungszeitpunkt von drei Tagen konnte kein statistisch signifi-
kanter Unterschied nachgewiesen werden und nach einer Einlegezeit von einer Woche war 
die Biegefestigkeit der CB-Pins aus dem Rehydratationsversuch abermals signifikant grö-
ßer, als die der Pins aus der In-vivo-Testung (p = 0,005). Der Unterschied in der errechne-
ten Biegefestigkeit betrug nach einer Woche 15,6%. Graphisch und tabellarisch ist der Ver-
gleich der Biegefestigkeiten in der Abbildung VI-30 dargestellt. Man erkennt sehr gut, dass 
zunächst in vivo die höheren Biegefestigkeiten ermittelt wurden. Nach einer Woche wurden 
dann in vitro höhere Werte für die Biegefestigkeit errechnet. 
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trocken p = 0,021 25,5% (in vitro < in vivo)
1 Tag p = 0,005 21,6%* (in vitro > in vivo)
3 Tage p = 0,918
7 Tage p = 0,005 15,6% (in vitro > in vivo)
 














Abbildung VI-30 a) Tabellarische Darstellung des Vergleichs der Werte 
für die Biegefestigkeit von ethylenoxidbehandelten 
CB-Pins mit Angaben zum prozentualen Unter-
schied und zur Signifikanz (genaue Legende: siehe 
Tab. VI-5; Seite 65). 
b) Vergleich des Medians der Biegefestigkeiten 
ethylenoxidbehandelter CB-Pins aus dem Rehydra-
tationsversuch (in vitro) und dem Tierversuch (in 
vivo). 
„*“: Die Prozentangabe bezieht sich auf den Median 
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5.2.2 Vergleich hinsichtlich der Scherfestigkeit 
Hinsichtlich ihrer Scherfestigkeiten unterschieden sich trockene ethylenoxidbehandelte CB-
Pins im Rehydratationsversuch und im Tierversuch nicht signifikant voneinander. Nach ei-
ner Einlegezeit von einem Tag wiesen Pins aus dem Tierversuch eine um 35,6%* geringere 
Scherfestigkeit als Pins aus dem Rehydratationsversuch auf (p < 0,001). Nach drei Tagen 
lag jedoch die in vivo ermittelte Scherfestigkeit um 25,8% höher (p < 0,001), als die in 
vitro ermittelte. Nach sieben Tagen betrug dieser Unterschied noch 20,8%* (p < 0,001). In 
der Abbildung VI-31 sind diese Ergebnisse nochmals graphisch und tabellarisch dargestellt. 
 
trocken p = 0,605
1 Tag p < 0,001 35,6%* (in vitro > in vivo)
3 Tage p < 0,001 25,8% (in vitro < in vivo)






















































in vitro in vivo
ung VI-31 a) Tabellarische Darstellung des Vergleichs der Werte 
für die Scherfestigkeit von ethylenoxidbehandelten 
CB-Pins mit Angaben zum prozentualen Unter-
schied und zur Signifikanz (genaue Legende: siehe 
Tab. VI-5; Seite 65). 
b) Vergleich des Medians der Scherfestigkeiten 
ethylenoxidbehandelter CB-Pins aus dem Rehydra-
tationsversuch (in vitro) und dem Tierversuch (in 
vivo). 
gleich hinsichtlich des Elastizitätsmoduls 
r den Elastizitätsmodul unterschieden sich zu den Zeitpunkten von einem Tag 
oche nicht signifikant voneinander. Dies geht auch aus der Abbildung VI-32 
elcher die Ergebnisse des In-vitro-in-vivo-Vergleichs für den Elastizitätsmodul 
d tabellarisch dargestellt sind. Im Trockenzustand bestand ein statistisch signi-
erschied zwischen ethylenoxidbehandelten CB-Pins, die im Rehydratationsver-
insatz kamen und solchen, die im Tierversuch eingesetzt wurden (p = 0,027). 
s dem Tierversuch besaßen im trockenen Zustand einen um 10% größeren  
„*“: Die Prozentangabe bezieht sich auf den Median 
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E-Modul, als die Pins aus dem Rehydratationsversuch. Nach einer Zeit von drei Tagen be-
trug der Unterschied zwischen Pins aus dem Tierversuch und dem Rehydratationsversuch 
11,9%*. Auch dieser Unterschied war statistisch signifikant (p = 0,016).  
 trocken p = 0,027 10% (in vitro < in vivo)
1 Tag p = 0,456
3 Tage p = 0,016 11,9%* (in vitro < in vivo)





























































in vitro in vivo
ung VI-32 a) Tabellarische Darstellung des Vergleichs der Werte 
für den Elastizitätsmodul von ethylenoxidbehandel-
ten CB-Pins mit Angaben zum prozentualen Unter-
schied und zur Signifikanz (genaue Legende: siehe 
Tab. VI-5; Seite 65). 
b) Vergleich des Medians für den E-Modul 
ethylenoxidbehandelter CB-Pins aus dem Rehydratati-
onsversuch (in vitro) und dem Tierversuch (in vivo). 
gleich hinsichtlich der Durchbiegung beim Bruch 
hbiegung beim Bruch konnte nur im trockenen Zustand ein statistisch signifi-
schied zwischen ethylenoxidbehandelten CB-Pins aus dem Rehydratationsver-
s dem Tierversuch festgestellt werden (p = 0,001). Im Tierversuch wurde im 
ustand eine um 28,1% größere Durchbiegung beim Bruch ermittelt, als im Re-
versuch. Sowohl zu den Beobachtungszeitpunkten von einem und drei Tagen, 
h einer Woche, bestanden keine statistisch signifikanten Unterschiede zwischen 
-Versuch und der In-vitro-Testung (siehe hierzu auch Abbildung VI-33). 
„*“: Die Prozentangabe bezieht sich auf den Median 
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trocken p = 0,001 28,1% (in vitro < in vivo)
1 Tag p = 0,572
3 Tage p = 0,198










































































in vitro in vivo
ildung VI-33 a) Tabellarische Darstellung des Vergleichs der Werte 
für die Durchbiegung beim Bruch von ethylenoxid-
behandelten CB-Pins mit Angaben zum prozentua-
len Unterschied und zur Signifikanz (genaue Le-
gende: siehe Tab. VI-5; Seite 65). 
b) Vergleich des Medians für die Durchbiegung beim 
Bruch ethylenoxidbehandelter CB-Pins aus dem Re-
hydratationsversuch (in vitro) und dem Tierversuch (in 
vivo). 
usammenfassung 
chsdurchführung stellte sich insgesamt als problemlos dar. Nur in wenigen Fällen 
a- oder postoperativ Komplikationen, wie zum Beispiel bakterielle Infekte, auf. 
 verstarben im Rahmen dieser Studie, in drei Fällen wurden postoperativ tumor-
nochen-Knorpelproliferationen entdeckt. 
ertung der Testdaten getrennt nach den vier verwendeten Implantatarten ohne 
scheidung nach dem Implantatlager ergab folgende Ergebnisse: 
e Biegefestigkeit, als auch die Scherfestigkeit und der Elastizitätsmodul ethylen-
delter CB-Pins nahmen vom Trockenzustand bis zum Zeitpunkt von zweiund-
ochen signifikant ab. Die Durchbiegung beim Bruch nahm in diesem Zeitraum 
 zu. Der Durchmesser dieser Pins nahm bis zur ersten Woche nach der Implanta-
ikant zu, und anschließend bis zur zweiunddreißigsten Woche wieder signifikant 
skopisch fanden sich ab der zweiten Implantationswoche deutliche Oberflächen-
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Drei-Punkt-Biegeversuch im trockenen Zustand überwiegend elastisch, nach Implantation 
am Kaninchen nahm die plastische Verformung im Drei-Punkt-Biegeversuch zu. 
Die bestrahlten CB-Pins waren sehr hart und spröde. Ihre Biegefestigkeit, die Scherfestig-
keit, der E-Modul und die Durchbiegung beim Bruch nahmen vom Trockenzustand bis zum 
Zeitpunkt von zweiunddreißig Wochen signifikant ab. Der Durchmesser nahm in dieser 
Zeit signifikant zu. Makroskopische Oberflächenveränderungen dieser Implantate fanden 
sich zumeist erst nach sechzehn wöchiger Implantation. 
Sowohl bei den ethylenoxidbehandelten CB-Pins, als auch bei den bestrahlten CB-Pins er-
folgten die größten Veränderungen der biomechanischen Parameter immer in den ersten 24 
Stunden nach der Implantation.  
Bei den Bionx-Pins® nahmen vom Trockenzustand bis zum Zeitpunkt von zweiunddreißig 
Wochen die Biege- und die Scherfestigkeit signifikant ab. Der E-Modul und der Durchmes-
ser der Bionx-Pins® unterlag keinen signifikanten Veränderungen. Der Wert für die Durch-
biegung beim Bruch musste definiert werden, da die Pins im Drei-Punkt-Biegeversuch 
nicht zerbrachen.  
Die Biegefestigkeit, die Scherfestigkeit, der E-Modul und die Durchbiegung beim Bruch 
des Polypins® nahmen vom Trockenzustand bis zum Zeitpunkt von zweiunddreißig Wo-
chen signifikant ab. Der Mittelwert des Durchmessers nahm in der gesamten Versuchszeit 
signifikant zu. 
Das Verformungsverhalten der Bionx-Pins® und der Polypins® im Drei-Punkt-Biegever-
such kann als überwiegend plastisch und zäh charakterisiert werden. Vor allem der Poly-
pin® wurde nach langen Implantationszeiten zunehmend spröde. Die größten Veränderun-
gen der biomechanischen Parameter fanden bei den biologisch abbaubaren Polymeren nach 
der sechzehnten Woche statt. Makroskopisch sichtbare Veränderungen der Oberfläche der 
resorbierbaren Polymere wurden zu keinem Zeitpunkt festgestellt. Nach langen Implantati-
onszeiten kam es lediglich zur milchglasartigen Trübung dieser Implantate. 
 
Beim Vergleich der Implantatlager stellten sich sowohl für die ethylenoxidbehandelten CB-
Pins, als auch für die Bionx-Pins® nur vereinzelte signifikante Unterschiede zwischen dem 
knöchernen Lager und dem Weichteillager heraus. 
 
Beim Vergleich der vier verwendeten Implantate untereinander stellte sich heraus, dass die 
Bionx-Pins® insgesamt sowohl die größte Biegefestigkeit, als auch die größte Scherfestig-
keit aufwiesen, gefolgt von den ethylenoxidbehandelten CB-Pins und den bestrahlten CB-
Pins. Die Polypins® wiesen von allen verwendeten Materialen die geringsten Werte für die 
Biegefestigkeit und die Scherfestigkeit auf. Bei der Untersuchung des Elastizitätsmoduls 
stellte sich heraus, dass für Stifte, die aus boviner Tibia-Kompakta hergestellt wurden, ins-
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Polymere. Der Elastizitätsmodul der bestrahlten CB-Pins war größer, als jener der ethylen-
oxidbehandelten CB-Pins. Die Bionx-Pins® wiesen wiederum größere Werte als die Poly-
pins® auf. Für die Durchbiegung beim Bruch wiesen die biologisch abbaubaren Polymere 
insgesamt höhere Werte auf als die CB-Pins. Bionx-Pins® hielten einer größeren Durchbie-
gung als die Polypins® stand, die wiederum biegsamer als die ethylenoxidbehandelten CB-
Pins und die bestrahlten CB-Pins waren. 
 
Im Rehydratationsversuch nahmen die Scherfestigkeit und der E-Modul der ethylenoxidbe-
handelten CB-Pins vom Trockenzustand bis zum Zeitpunkt von einer Woche signifikant ab. 
Die Durchbiegung beim Bruch und der Mittelwert des Durchmessers nahmen in diesem 
Zeitraum signifikant zu, die Biegefestigkeit unterlag keinen signifikanten Veränderungen. 
Ein Vergleich des Rehydratationsversuches mit dem Tierversuch ergab, dass sich die bio-
mechanischen Parameter häufig signifikant voneinander unterschieden. Auf diese regellos 
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VII. Diskussion 
Ziel dieser Studie war es, einen biomechanischen Vergleich unterschiedlich sterilisierter 
Implantate aus kompaktem Knochen und verschiedener biologisch abbaubarer Polymere in 
vivo durchzuführen. Dabei sollte im Besonderen Wert auf die verwendeten Pins aus selbst-
verstärktem Poly-L-Laktid (Bionx-Pins®) und auf die ethylenoxidbehandelten CB-Pins ge-
legt werden, da sich diese Materialien im Vorfeld dieser Studie hinsichtlich ihrer biome-
chanischen Eigenschaften als sehr vielversprechend erwiesen. Inwieweit sich Implantate 
aus selbstverstärktem Poly-L-Laktid (Bionx-Pins®), Implantate aus einem Poly-L/Poly-D-
Laktid Gemisch (Polypins®), ethylenoxidbehandelte und bestrahlte CB-Pins für den Einsatz 
als Osteosynthesematerial im Rahmen von stressarmen Frakturen eignen, soll im Folgenden 
diskutiert werden. 
 
1. Vor- und Nachteile biologisch abbaubarer Materialien  
 
Der Einsatz von Metallimplantaten im Rahmen von Osteosynthesen ist zwar derzeit als 
Goldstandard anzusehen, ist jedoch, wie einführend dargelegt, nicht unproblematisch. Vor 
allem für die Stabilisierung von Frakturen in wenig belasteten Körperregionen gibt es alter-
nativ einsetzbare Materialien. Ideal wäre es, wenn diese initial die mechanischen Eigen-
schaften von Metallen hätten, diese für einen gewissen Zeitraum aufrechterhalten könnten 
und gegen Ende der Frakturheilung funktionell schwächer würden [25].  
Der entscheidende Vorteil von biologisch abbaubaren Implantaten zur Frakturstabilisierung 
liegt auf der Hand. Diese Materialen müssen nicht wieder in einer erneuten Operation ent-
fernt werden. Dies bringt natürlich entscheidende Vorteile für die Patienten mit sich. Die 
erneute Narkose und die mit einer zweiten Operation verbundenen möglichen Komplikati-
onen stellen vor allem für den alten, polymorbiden Patienten eine erhöhtes Risiko dar. Dar-
über hinaus ist jede Operation für einen Patienten eine große psychische Belastung. Aber 
nicht nur der Patient profitiert vom Wegfall einer zweiten Operation zur Metallentfernung. 
Wie Juutilainen et al. hervorhoben, stellen Operationen zur Metallenfernung mit den aus 
ihnen erwachsenden Komplikationen entscheidende kostenverursachende Quellen unseres 
Gesundheitswesens dar [64]. Aus der Abbaubarkeit durch den Organismus ergibt sich ein 
weiterer entscheidender Vorteil biologisch abbaubarer Materialien, der sich vor allem auf 
den Heilungsprozeß von Frakturen positiv auswirkt. Wichtige Begriffe in diesem Zusam-
menhang sind „Abbaudynamik“ [103] und „langsamer Belastungstransfer“ [131]. Ein Mate-
rial, welches über eine günstige Abbaudynamik verfügt, überträgt im Laufe des Heilungs-
prozesses die Belastung schrittweise auf den frakturierten Knochen. Dies verhindert nicht 
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(1990) für Metallimplantate beschriebene „stress-protection“ durch Reizentzug, in deren 
Rahmen es zur Inaktivitätsatrophie des frakturierten Knochensegmentes kommt [12, 18, 25, 
56]. Die langsame Kraftübertragung auf den heilenden Knochen trägt sogar zur besseren 
Heilung bei, da ein Knochen bei Belastung im Sinne einer funktionellen Anpassung reagiert 
[112]. 
Weitere Vorteile, die biologisch abbaubare Implantate mit sich bringen, wurden von Rehm 
et al. und Van der Elst et al. zusammengefasst: Biologisch abbaubare Polymere und kom-
pakter Knochen zu Osteosynthesezwecken können intraoperativ wesentlich besser bearbei-
tet werden als Metalle. So erlauben beispielsweise aus biologisch abbaubaren Polymeren 
hergestellte Platten das Anbringen zusätzlicher Bohrungen für Verriegelungen. Darüber 
hinaus sind diese Materialien strahlendurchlässig und können somit auch nicht zu Störun-
gen der Bildqualität im CT oder MRT führen. Außerdem erlauben biologisch abbaubare 
Implantate eine vielseitige Anwendung, da sie auf Grund ihrer Materialeigenschaften pati-
entenangepasst hergestellt werden können [103, 131]. 
Limitierend wirkte sich bisher bei der Anwendung biologisch abbaubarer Materialien die 
im Vergleich zu Metallen geringe Stabilität aus. Aus diesem Grund wurden die Implantate 
bisher nahezu ausschließlich bei der Versorgung gering belasteter Frakturen eingesetzt [4, 
7, 8, 9, 10, 28, 35, 48, 49, 50, 55, 59, 65, 76, 77, 88, 106, 124, 129, 133].  
Die Unsichtbarkeit im Röntgen ist allerdings nicht nur positiv zu bewerten. Sie stellt nach 
Van der Elst et al. auch einen der Nachteile bei der Anwendung dieser Materialen dar [131]. 
Es ist nämlich nicht möglich, biologisch abbaubare Polymere röntgenologisch zu lokalisie-
ren, sofern sie nicht mit Röntgenmarkern versehen sind. Weitere mögliche Nachteile dieser 
Materialien sind die teils aufwendige Herstellung, Bearbeitung und Lagerung. Muß ein 
biologisch abbaubares Implantat wieder aus seinem Lager entfernt werden, weil es bei-
spielsweise zu einer Infektion gekommen ist, so stellt sich diese Materialentfernung häufig 
als schwierig dar, da das Implantat teils schon abgebaut oder zu brüchig geworden ist. 
Während die Ersparnis einer zweiten Operation den entscheidenden Kosten einsparenden 
Faktor bei der Verwendung von biologisch abbaubaren Implantaten darstellt, ist die Her-
stellung derartiger biologisch abbaubarer Materialien zumeist sogar teurer als die Herstel-
lung von Implantaten aus Metall. Kommt es zum Auftreten von Komplikationen bei der 
Verwendung von biologisch abbaubaren Materialien, so können im Falle einer nötig wer-
denden zweiten Operation sogar deutlich höhere Kosten entstehen, als bei der Nutzung von 
Metallen [103]. 
In dieser Studie kamen zum einen biologisch abbaubare Polymere zum Einsatz (Bionx-
Pins® und Polypins®), zum anderen auf unterschiedliche Art und Weise sterilisierte Imp-
lantate aus boviner Tibia-Kompakta (Ethylenoxidbehandlung und Bestrahlung). Beide 
Implantatarten wurden in der Vergangenheit vielfach auf ihre Eignung für den Einsatz als 
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logisch abbaubare Materialien geltenden Vor- und Nachteilen sind sowohl die biologisch 
abbaubaren Polymere, als auch die Implantate aus kompaktem Knochen durch jeweils für 
sie spezifische Eigenschaften charakterisiert. 
 
2. Eigenschaften biologisch abbaubarer Polymere 
 
Derzeit werden Polydioxanone, Polyglykolide und Polylaktide gemeinsam mit ihren Poly-
meren und Kopolymeren im klinischen Alltag verwendet [106]. Diese Materialien sind 
durch zum Teil sehr unterschiedliche mechanische Eigenschaften gekennzeichnet. 
 
2.1 Biomechanische Eigenschaften 
Polydioxanon (PDS) hat eine Biegefestigkeit von 92 N/mm² [20] und eine Scherfestigkeit 
von 56 N/mm² [79]. Schon innerhalb von drei Wochen lässt die Festigkeit dieser Implantate 
um 50% nach. Nach sechs Wochen sind Polydioxanone gar nicht mehr in der Lage, eine 
Last zu tragen [20, 79]. Polydioxanone sind demnach nicht zu Stabilisierung von Frakturen 
geeignet, da sie einerseits eine zu geringe Ausgangsfestigkeit aufweisen und andererseits 
viel zu schnell an Festigkeit verlieren. 
Mit Hilfe der Technik der „Selbst-Verstärkung“ (self-reinforcement - SR), wurden die me-
chanischen Eigenschaften der Polyglykolide und Polylaktide entscheidend verbessert. Mit 
einer Biegefestigkeit von 195 N/mm² bis 375 N/mm², einer Scherfestigkeit von 150 N/mm² 
bis 250 N/mm² und einem E-Modul von 10.000 N/mm² weisen die SR-Polyglykolide die 
initial höchste Biegefestigkeit aller biologisch abbaubaren Polymere auf [39, 75, 98, 126, 
130]. Es kommt allerdings sehr schnell zum Verlust dieser Anfangsstabilität. Vainionpäa et 
al., Pellinen et al. und Laiho et al. beschrieben einen Festigkeitsverlust zwischen 46% und 
95% innerhalb von 6 Wochen [75, 98, 130]. Stabilitätseinbußen von über 90% wurden von 
Claes et al. nach 10 Wochen beschrieben [20]. Nicht selbstverstärkte Polyglykolsäure soll 
dagegen in nur vier bis acht Wochen bis zu 90% ihrer Festigkeit verlieren [39]. Da die 
meisten Frakturen zur kompletten Ausheilung zwischen vier und sechs Wochen benötigen, 
sind auch die reinen Polyglykolide nicht das ideale Material zur Frakturstabilisierung. Sie 
besitzen zwar eine hohe Ausgangsfestigkeit, ihr Festigkeitsverlust geht jedoch viel zu 
schnell vonstatten. 
Die SR-Poly-L-Laktide (z.B. Bionx-Pins®) haben im Vergleich zu den SR-Polyglykoliden 
eine initial niedrigere Festigkeit. Von Vainionpäa et al. und Törmälä et al. wurden bezüg-
lich der Biegefestigkeit Werte zwischen 180 und 200 N/mm² ermittelt, die Scherfestigkeit 
betrug 110 N/mm² und der E-Modul 4000 N/mm² [126, 130]. Langfristig jedoch stellte sich 
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22 Wochen sollen Materialien aus SR-PLLA immer noch ihre Anfangsstabilität aufweisen 
[20]. Vainionpäa et al. beschrieben innerhalb von 48 Wochen einen Verlust der Biegefes-
tigkeit von nur 57% bei SR-Poly-L-Laktiden [130]. Bei Majola et al. gingen innerhalb von 
48 Wochen 50% der Ausgangsbiegefestigkeit verloren [81]. 
Zusammenfassend lässt sich also sagen, dass die SR-Polyglykolide von allen biologisch 
abbaubaren Polymeren initial die besten mechanischen Eigenschaften aufweisen. Auf lange 
Zeit gesehen können die SR-Poly-L-Laktide ihre anfangs zwar geringere Ausgangsfestig-
keit jedoch länger aufrecht erhalten [26]. Ein Vergleich der Werte für den E-Modul zeigt, 
dass die Poly-L-Laktide insgesamt weniger steif sind als die SR-Polyglykolide. PDS-Mate-
rialien sind gegenüber SR-PLLA und SR-PGA eindeutig im Nachteil. 
 
2.2 Bisherige Erfahrungen zur Biokompatibilität beim Einsatz biolo-
gisch abbaubarer Polymere 
 
Mehrere Autoren machten mit der Verwendung von biologisch abbaubaren Polymeren sehr 
gute Erfahrungen. So wurden radiologisch und funktionell zwischen Polylaktid- und Me-
tallimplantaten bei der Versorgung malleolarer Frakturen keine Unterschiede festgestellt 
und intra- und postoperativ keine vermehrten Komplikationen gegenüber Metallimplantaten 
beobachtet [17, 84, 103]. Darüber hinaus ließen eine geringere Kallusbildung nach 36 Wo-
chen im Vergleich zu Metallen [135], weniger Ödem und eine höhere Knochendichte durch 
Osteokonduktion [106, 135] sowie die insgesamt weniger stark ausgeprägte Druckempfind-
lichkeit über dem Implantatlager im Vergleich zu Metallen [17] eine sehr gute Gewebever-
träglichkeit der biologisch abbaubaren Polymere vermuten. 
Es ist allerdings auch bekannt, dass bei Anwendung dieser Materialien Komplikationen 
entstehen können. Zu diesen zählen unspezifische entzündliche Fremdkörperreaktionen [11, 
13, 14, 18, 26, 33, 38, 52, 53, 106, 107, 140]. Diese Gewebereaktionen treten oftmals zwi-
schen der achten und sechzehnten postoperativen Woche auf [53, 106]. Erstmals wurden sie 
bei Nähten aus Polyglykolid und Polydioxanon beobachtet [53]. Das Ausmaß dieser Ver-
änderungen reicht von klinisch stummen Osteolysen bis hin zu intensiven entzündlichen 
Weichteilveränderungen. Fremdkörperreaktionen treten mit einer erheblichen Variation der 
Inzidenz auf und scheinen auch vom Applikationsort abhängig zu sein [53]. Böstman et al. 
sind der Auffassung, dass es beim Einsatz biologisch abbaubarer Polymere immer zum 
Auftreten von Fremdkörperreaktionen kommt. Diese werden aber zumeist klinisch nicht 
manifest [14]. Springer et al. beschrieben das Auftreten von Gewebereaktionen vor allem 
an den Stellen, an denen Teile von Implantaten aus der Kompakta herausragten und Kon-
takt zum Weichteilgewebe hatten [124]. Beim Menschen wurden Fremdkörperreaktionen 
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hungsmechanismus ist noch nicht ganz bekannt. Anfangs war man der Meinung, dass ein 
dem PGA beigesetzter Farbstoff Fremdkörperreaktionen auslösen würde. Diese These 
wurde aber bereits widerlegt [53]. Fakt ist, dass diese Reaktionen zeitgleich mit der Akku-
mulation niedermolekularer Abbauprodukte der Implantate auftreten. Dieses könnte einer-
seits den osmotischen Druck im Implantatlager erhöhen und so zur Extrusion des Débris in 
die Weichteile führen, oder aber die in kurzer Zeit anfallende große Masse von Abbaupro-
dukten überfordert die am Abbau beteiligten Makrophagen und Granulozyten [53]. In bei-
den Fällen spielt die Degradationskinetik des Implantates die entscheidende Rolle bei der 
Entstehung von Fremdkörperreaktionen [26, 53, 140]. Diese Hypothese wird in der Praxis 
bestätigt. Der Großteil aller unspezifisch entzündlichen Reaktionen entstand nach Implan-
tation der schnell abbaubaren Polymere PGA und PDS [11, 18, 52, 140]. Vielfach wurde 
beobachtet, dass große Materialmengen in aseptischen Seromen abgestoßen wurden und 
eine sogenannte sterile Sinusformation bildeten [11, 57, 108]. Bei Polylaktiden fanden sich 
seltener Reaktionen dieser Art [18, 33, 53, 140]. Es wird jedoch vermutet, dass es bei den 
Polylaktiden bedingt durch den verlangsamten Degradationsprozeß erst nach vier bis fünf 
Jahren zum Auftreten von Fremdkörperreaktionen kommt [14]. Mit dem schnellen Implan-
tatabbau ändert sich auch der pH-Wert des Gewebes. Ein zu schnelles Anfallen saurer Va-
lenzen scheint einen toxischen Effekt zu haben, der die Entstehung von Fremdkörperreakti-
onen ebenfalls begünstigt [140]. Denselben Effekt wie eine schnelle Degradation des Mate-
rials hat eine schlechte Klärfunktion des Gewebes [53, 106]. Hohe Konzentrationen von 
Abbauprodukten hatten auch in vitro auf die Zellkultur einen toxischen Einfluß [57]. Auch 
Materialverunreinigungen und die Oberflächenstruktur der Implantate scheinen eine Rolle 
zu spielen [53, 140]. 
Polymere Abriebpartikel sind auch für die Entstehung von Synovialitiden verantwortlich 
[53, 140]. Da Weiler et al. 1996 noch nach sehr langer Zeit Fragmente der PGA- und PLA-
Implantate in den drainierenden Lymphknoten nachweisen konnten [140], stellte sich die 
Frage, ob hochkristalline Polymere überhaupt vollständig abgebaut werden [53]. 
Weitere bisher bekannte Komplikationen in Verbindung mit biologisch abbaubaren Poly-
meren sind die in der Literatur beschriebenen Osteolysen [12, 106, 140]. Sie entstehen 
wahrscheinlich durch Aktivierung von Osteoklasten durch Mediatoren, die von Makropha-
gen im Zuge des Abbauprozesses freigesetzt werden oder durch eine entzündliche Reak-
tion, die durch den Zelltod von Makrophagen nach dem Resorptionsprozeß entsteht [53, 
93]. Osteolysen können zur Bildung steriler Höhlen führen [18, 96] oder auch zur Locke-
rung von Implantaten [18].  
Es konnte gezeigt werden, dass die Abbauprodukte der Polylaktide in vitro das Zellwachs-
tum hemmen [57]. Dennoch kam es nach 20 bis 23 Wochen postoperativ bei Cara-Ratten 
zur Entstehung von Sarkomen [56]. Nakamura et al. beobachteten nach Implantation von 
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zierten mesenchymalen Tumoren nach einer Implantationszeit von einem Jahr. Es kam zum 
Auftreten von Fibrosarkomen, malignen fibrösen Histiozytomen und Osteosarkomen. [85]. 
In älteren Arbeiten wurde postuliert, dass die Kanzerogenität dieser Materialien vornehm-
lich von ihrer Form, Größe, Oberflächenbeschaffenheit und Porosität abhängt [15, 87, 89, 
90, 91, 92]. Diese These wurde von Nakamura et al. bestätigt [85]. 
 
2.3 Zusammenfassung 
Es lässt sich zusammenfassend festhalten, dass es zwar eine Vielzahl positiver Berichte 
nach der Anwendung von biologisch abbaubaren Polymeren in der Literatur gibt, dass der 
Einsatz dieser Materialien auf Grund zahlreicher Komplikationen jedoch nicht unumstritten 
ist. Neben Fremdkörperreaktionen, Osteolysen, Synovialitiden und Implantatlockerungen 
kam es bei der Verwendung von biologisch abbaubaren Polymeren an Tieren auch zur Ent-
stehung maligner Tumoren. 
 
3.  Klinische Erfahrungen mit kompaktem Knochen zu Osteo-
synthesezwecken 
3.1 Eignung von kompaktem Knochen für den Einsatz im Rahmen 
von Osteosynthesen 
 
Die vielfältigen Probleme, die die Verwendung von Metallen und synthetisch hergestellten 
Materialen in der Chirurgie bisher mit sich brachten, lassen die Frage aufkommen, warum 
man nicht vermehrt kompakten Knochen zur Osteosynthese von gering belasteten Fraktu-
ren einsetzt. 
Während sich Metalle und biologisch abbaubare Polymere durch ihre homogene Binnen-
struktur auszeichnen, ist der Knochen sehr heterogen aufgebaut. Diese individuelle Struktur 
entsteht durch die Ausrichtung der knöchernen Lamellen an den auf den jeweiligen Kno-
chenabschnitt wirkenden Zug- und Dehnungskräften [34, 88, 104]. Durch Alterungspro-
zesse kommt es zu Veränderungen der chemischen Zusammensetzung im Knochen [60, 
122, 136]. Der Wasser- und Mineralsalzgehalt nimmt mit zunehmendem Alter ab und es 
kommt zu vermehrter Depolymerisation der kollagenen Fibrillen. Häufig kann der Körper 
das Gleichgewicht zwischen An- und Abbau knöchernen Gewebes nicht mehr aufrecht er-
halten und es kommt zu einem Überwiegen osteoklastischer Abbauvorgänge. Der Knochen 
wird osteoporotisch. Carter und Spengler stellten 1978 fest, dass es im Laufe des Alte-
rungsprozesses zu einer Verlagerung der Bereiche mit der größten Festigkeit von zentralen 
Kompaktaanteilen zu den periostalen kommt [19]. Bedingt durch die Veränderungen im 
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einbuße bei der Testung solchen Knochengewebes ausgehen. Zu diesem Ergebnis kam auch 
Hazama 1956 [45]. Andere Autoren konnten jedoch zeigen, dass zwischen Knochen alter 
und junger Menschen keinerlei Festigkeitsunterschiede bestanden [36]. Osteoporotischer 
Knochen erwies sich sogar als extrem stabil [139]. Weiterhin ist bekannt, dass auch das Ge-
schlecht Einfluß auf die biophysischen Eigenschaften von Knochen hat [60, 68, 94]. 
Nach Reilly et al. haben die Knochen jeder Spezies charakteristische biophysische Eigen-
schaften [104]. Diese variieren sogar intraindividuell, wie die Ergebnisse von Festigkeits-
untersuchungen mehrerer Autoren belegen [36, 60, 69, 104, 137, 143]. Die Meinung, dass 
zwischen verschiedenen Knochen eines Körpers biomechanische Unterschiede bestehen, 
wird einheitlich vertreten. Beim Vergleich verschiedener Segmente eines Knochens exis-
tiert jedoch bezüglich der Festigkeitsunterschiede keine einheitliche Meinung. Nach Ko und 
Evans et al. haben in einem Knochensegment der laterale und der mediale Quadrant die 
höchste Festigkeit [36, 69]. Sedlin und Komender et al. fanden keine Festigkeitsunter-
schiede innerhalb eines Segmentes [71, 119]. Knese und Jerosch et al. fanden eine starke 
Variation der Biegefestigkeit frischer humaner Femurkompakta in Längsrichtung. Es wur-
den Werte zwischen 100 und 220 N/mm² ermittelt [60, 68]. 
Damit kommt der Auswahl des geeigneten knöchernen Materials zur Herstellung von Fixa-
tionselementen eine entscheidende Bedeutung zu. Durch präoperative Testungen muß ge-
währleistet werden, dass das Ausgangsmaterial bestimmten biomechanischen Mindestan-
forderungen genügt. 
 
3.2 Verwendung autogener, allogener und xenogener Materialien 
 
Bei der Gewinnung von kompaktem Knochen für den klinischen Einsatz ist es wichtig zu 
unterscheiden, ob dieser im Rahmen einer Knochentransplantation eingesetzt werden soll 
oder ob er der Stabilisierung von stressarmen Frakturen dienen soll. Im Rahmen von Trans-
plantationen sollte der übertragene Knochen eine möglichst hohe biologische Wertigkeit 
besitzen, da er in den Empfängerorganismus integriert werden soll. Im Rahmen von Osteo-
synthesen bei stressarmen Frakturen steht die mechanische Wertigkeit des verwendeten 
Implantates im Vordergrund, da es lediglich dazu dient, die Fraktur bis zu ihrer Ausheilung 
zu stabilisieren. Danach wird es funktionslos. 
Die hohe biologische Wertigkeit autogenen („körpereigenen“) knöchernen Materials [74, 
117] spielt für die Verwendung im Rahmen von Osteosynthesen nur eine untergeordnete 
Rolle. Darüber hinaus ist autogener Knochen nur begrenzt verfügbar und kann nur an we-
nigen Stellen des menschlichen Körpers entnommen werden. Bei größerem Materialbedarf 
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kationsrate [74, 117]. Autogener Knochen bietet allerdings den Vorteil der fehlenden Ge-
fahr von Krankheitsübertragungen. 
Auch allogene („aus derselben Spezies stammende“) Knochenkompakta ist nicht unbe-
grenzt verfügbar, da man für ihre Gewinnung auf Organspender angewiesen ist. Dennoch 
hat allogener Knochen den entscheidenden Vorteil, dass er in Knochenbanken gelagert 
werden kann und somit bei Bedarf in größerer Menge zur Verfügung steht, als autogene 
Materialien [74]. Leider besteht bei der Verwendung allogener Knochenkompakta die Ge-
fahr, Erreger bestimmter Erkrankungen wie HIV-Viren oder Prionen auf den Empfänger zu 
übertragen. Um das Auftreten immunologischer Abwehrreaktionen und die Übertragung in-
fektiöser Partikel zu verhindern, ohne die mechanischen Eigenschaften des Implantates zu 
verschlechtern, kommt dem geeigneten Sterilisationsprozeß eine große Bedeutung zu. 
Ein großer Vorteil xenogener („aus unterschiedlichen Spezies stammender“) Implantate aus 
kompaktem Knochen gegenüber den autogenen und allogenen Implantaten ist die unbe-
grenzte Verfügbarkeit. Außerdem sollen xenogene Materialien, wie z.B. bovine Kompakta, 
über höhere Festigkeitswerte als humane Kompakta verfügen [5, 42]. Nach Gongalski er-
folgt der Abbau xenogener Implantate im Vergleich zu anderen Implantatarten deutlich 
verlangsamt [42]. Vor dem Hintergrund der Frakturstabilisierung mit xenogenen Materia-
lien ist dieser verlangsamte Abbau als Vorteil zu werten. Die ohnehin vergleichsweise hohe 
Stabilität kann durch einen verlangsamten Abbauprozeß länger aufrechterhalten und somit 
die Fraktur besser stabilisiert werden. Dennoch ist auch der Einsatz xenogener Knochen zu 
Osteosynthesezwecken limitiert, da ebenfalls hohen Anforderungen an die Sterilisations- 
und Konservierungsmaßnahmen zur Verhinderung von immunologischen Abwehrreaktio-




Derzeit kommen mehrere Methoden der Sterilisation kompakter Knochen zur Stabilisierung 
von Frakturen zum Einsatz. Es werden thermische, physikalische und chemische Sterilisa-
tionsmethoden unterschieden. Zur thermischen Sterilisation zählt die Autoklavierung. Die 
Bestrahlung mit Gamma-Strahlen wird zur physikalischen Sterilisation gerechnet und die 
Behandlung mit Ethanol, Formaldehyd, Quecksilber- und Silberverbindungen oder Ethy-
lenoxid rechnet man zu den chemischen Sterilisationsmethoden [117]. 
Die Autoklavierung ist eine in der Handhabung sehr einfache Sterilisationsmethode. Durch 
Variation der Temperatur und der Dauer des Autoklavierungsvorganges kann der Sterilisa-
tionsprozeß unterschiedlich beeinflusst werden. Die thermische Sterilisation durch Au-
toklavierung führt zu sicherer Keimfreiheit [29, 44]. Selbst Prionen werden bei Autoklavie-
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dass es durch eine Hitzebehandlung zu einer Minderung der Wertigkeit des Knochens 
kommt [5, 44, 67, 88, 137]. Die Denaturierung von Proteinen und Kollagen führt zwar zu 
der erwünschten Abnahme der immunologischen Abwehrreaktionen [88, 117], jedoch 
kommt es auch zu einer erheblichen Verminderung der Stabilität des knöchernen Materials 
[5, 67, 117, 137]. Darüber hinaus werden die osteoinduktiven Eigenschaften des knöcher-
nen Gewebes zerstört [44], was allerdings vornehmlich im Rahmen von Knochentrans-
plantationen von Bedeutung ist. 
Bei einer Bestrahlung entstehen immer freie Radikale. Sie führen durch ihre gewebezerstö-
rende Wirkung auch zu einer Depolymerisation des Kollagens im bestrahlten Knochen. 
Dieser Prozeß ist vergleichbar mit einer künstlich induzierten Alterung des Knochens [1, 
60, 67, 100, 117, 138]. Bei der Bestrahlung humaner Knochenkompakta in Luftatmosphäre 
kam es bei Jerosch et al. zu einer Verschlechterung der mechanischen Eigenschaften. Eine 
Bestrahlung in Argonatmosphäre hingegen führte zu einer Verbesserung der mechanischen 
Eigenschaften. Jerosch et al. führten dies darauf zurück, dass in der Luftatmosphäre deut-
lich mehr freie Radikale entstehen können, als in der Argonatmosphäre [60]. Die Wirkung 
der Bestrahlung zu Sterilisationszwecken hängt natürlich auch von der Dosierung ab. Un-
terschiedliche Untersuchungen mit Dosen zwischen 5 und 50 kGy haben zu dem Ergebnis 
geführt, dass mit zunehmender Dosierung zwar eine Sterilität wahrscheinlicher wird, 
gleichzeitig jedoch die mechanische Qualität des Materials abnimmt [23, 60, 71, 97, 100, 
125, 137, 138]. Ergänzend lässt sich noch hinzufügen, dass die Sterilisation durch Bestrah-
lung ebenso wie der Autoklavierungsprozeß zu einer Verringerung der osteoinduktiven Ka-
pazität führt [31, 100, 145]. Dies ist allerdings wiederum vorrangig für die Knochentrans-
plantation von Bedeutung.  
Im Folgenden wird näher auf die Sterilisation mit Ethylenoxid eingegangen. Beispiele aus 
dem Bereich der Knochentransplantation sind aufgeführt, um die biologische Wirkung und 
Wirkungsweise von Ethylenoxid zu verdeutlichen. Die Knochentransplantation ist von der 
Verwendung kompakten Knochens für Osteosynthesen zu trennen. Wie bereits erwähnt, 
sind zur Frakturstabilisierung lediglich die mechanischen Eigenschaften eines Osteosynthe-
sematerials von Bedeutung. Sein osteoinduktives Potential und die biologische Wertigkeit 
spielen für ein Osteosynthesematerial keine Rolle. 
Die Sterilisation mit Ethylenoxid ist in der Vergangenheit vielfach kritisiert worden. Mun-
ting et al. fanden nach sechsstündiger Behandlung von demineralisiertem Knochen mit 
Ethylenoxid einen erniedrigten Kalziumgehalt im Vergleich zu unsterilisiertem, deminerali-
siertem Knochen [83]. Auch Aspenberg et al. erkannten 1990 eine dosisabhängige Reduk-
tion des Kalziumgehaltes nach Ethylenoxidsterilisation [3]. Doherty et al. beschrieben 1993 
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Ethylenoxid ist toxisch [2, 62, 114]. Die Verwendung von Ethylenoxid wird als vertretbar 
angesehen, wenn ein Rückstands-Grenzwert von 1 mg/kg nicht überschritten wird [2]. 
Munting et al. stellten 1988 fest, dass nach einer effektiven Ethylenoxidbehandlung das 
osteoinduktive Potential von Knochen zerstört war [83]. Zhang et al. stellten fest, dass die 
Abschwächung des osteoinduktiven Potentials unter Ethylenoxidbehandlung temperaturab-
hängig war [145]. Nach nur zweitägiger Entlüftungszeit ethylenoxidbehandelter Proben 
kam es bei Hofmann et al. in der Zellkultur zum Absterben der Osteoblasten auf den ver-
wendeten Proben [51]. Aufgrund seiner Toxizität führt Ethylenoxid zu einer raschen und 
sicheren Keiminaktivierung über die Zerstörung von Enzymsystemen und über die Inakti-
vierung von Bausteinen der DNA (Purinbasen und Pyrimidinbasen) [44, 67, 117, 123]. 
Diese hochtoxischen Eigenschaften sind demnach der Grund dafür, dass Ethylenoxid her-
vorragend zur Sterilisation eingesetzt werden kann. Johnson et al. bezeichneten die Sterili-
sation mit Ethylenoxid als praktisch und erfolgreich [63]. Es gab keinen Anhalt für Infekti-
onen oder immunologische Reaktionen nach der Transplantation ethylenoxidbehandelter 
Knochen [62, 128]. Johnson et al. stuften 1985 das Sterilisationsvermögen von Ethylenoxid 
so hoch ein, dass es ihrer Meinung nach ausreichend war, vor der Ethylenoxidbehandlung 
von Transplantaten ein nur minimales Donor-Screening durchzuführen [62]. Nach Kaku et 
al. ist eine Ethylenoxidbehandlung effektiver und hat einen günstigeren Effekt auf das be-
handelte Gewebe als eine Autoklavierung oder Bestrahlung [66]. Es herrscht keine einheit-
liche Meinung darüber, wie lange mit Ethylenoxid behandelt werden muß, um eine sichere 
Sterilität zu erreichen. Doherty et al. gaben eine Behandlungszeit von einer Stunde als aus-
reichend an, Solheim et al. befanden eine Behandlungszeit von zwei bis vier Stunden für 
ausreichend [31, 123]. 
Trotz der hohen Toxizität wurden vielfach sehr gute Erfahrungen in der Anwendung von 
Ethylenoxid gemacht. Wie im Folgenden dargestellt ist, gibt es nämlich eine Möglichkeit, 
toxische Residuen nach der Sterilisation mit Ethylenoxid aus dem Implantat zu entfernen 
und somit negative Auswirkungen der Ethylenoxidbehandlung im Organismus zu verhin-
dern. 
Johnson et al. setzten 1985 mit 12%igem Ethylenoxid sterilisierte Allografts zur Fraktur-
stabilisierung am Hund ein. Der Sterilisationsprozeß dauerte zwei Stunden und wurde bei 
43,3°C durchgeführt. Anschließend wurden die Allografts für ein bis zwei Monate entlüftet. 
Die Ergebnisse waren hervorragend. Die Transplantate wurden ohne Anzeichen einer Ab-
stoßungsreaktion akzeptiert und heilten problemlos ein. Die zelluläre Aktivität und die beo-
bachteten Gefäßinvasionen waren bei den ethylenoxidbehandelten Allografts in gleichem 
Ausmaß nachweisbar wie in „Kontroll-Autografts“ [62]. Lediglich die Integration in das 
knöcherne Lager vollzog sich bei allogenen Transplantaten langsamer als bei den autoge-
nen Transplantaten [63, 128]. Auch Solheim et al. erhielten gute Ergebnisse beim Umgang 
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osteoinduktiven Potentials erkannt werden. Daraufhin wurde vermutet, das nicht das Ethy-
lenoxid für die vielfach nachgewiesene Reduktion der Osteoinduktion verantwortlich war, 
sondern dass das fehlende osteoinduktive Potential unter anderem durch falsche Lage-
rungsbedingungen und Unterschiede in der Methodik zur Evaluation der Osteoinduktion 
mitverursacht wurde [123]. Auch Hallfeldt et al. und Tshamala et al. fanden keine Reduk-
tion der Osteoinduktion nach Ethylenoxidbehandlung [44, 128]. Hofmann et al. konnten 
2000 anhand der Osteoblastenfunktion zeigen, dass es mit zunehmender Entlüftungszeit zu 
einer Verringerung der Toxizität von Ethylenoxid kommt. Nach nur zweitägiger Entlüf-
tungszeit starben die Osteoblasten in der Zellkultur ab. Nach zweimonatiger Entlüftung wa-
ren hingegen keinerlei toxische Residuen mehr nachweisbar. Der DNA-Gehalt in ethylen-
oxidbehandelten Proben lag sogar höher als der in der Kontrollgruppe. Somit konnten die 
Vermutungen anderer Autoren hinsichtlich der Bedeutung einer langen Auslüftungszeit 
bewiesen werden [44, 66, 128].  
Wichtig für die Verwendung ethylenoxidsterilisierter kompakter Knochen zur Frakturstabi-
lisierung ist, dass es möglich zu sein scheint, durch ausreichend lange Entlüftungszeiten to-
xische Schäden des Ethylenoxids im Organismus zu verhindern. 
Ergänzend sei noch darauf hingewiesen, dass Ethylenoxid den Knochen sehr gut durch-
dringen kann, wenn dieser frei von Wasser ist [44, 63, 66, 67]. Es ist deshalb sinnvoll, die 
Implantate vor der Ethylenoxidbehandlung zu entwässern [67]. Aceton ist ein für diese 
Zwecke gut einsetzbares Mittel. Es hat zudem den Vorteil, ebenfalls bakterizid zu wirken 
und die antigenen Eigenschaften des Fremdknochens zu verringern. Außerdem verbessert 
es die mechanischen Eigenschaften des Materials [5], was wie schon angesprochen sehr 
erwünscht ist, da es nach der Implantation zur Schwächung der Implantate kommt. 
In dieser tierexperimentellen Studie kamen CB-Pins zum Einsatz, die für sechs Stunden mit 
Ethylenoxid behandelt wurden und anschließend zwei Monate entlüftet wurden. Nach den 
oben genannten Ausführungen sollten somit keinerlei toxische Residuen aus dem Sterilisa-
tionsprozeß mehr vorhanden gewesen sein. In Vorversuchen konnte gezeigt werden, dass 
Ethylenoxid zu einer Verbesserung der mechanischen Eigenschaften der CB-Pins führt. Mit 
Ethylenoxid behandelte CB-Pins wiesen im Vergleich zu CB-Pins, die mit anderen Sterili-
sationsverfahren behandelt wurden, die mit Abstand größte mechanische Stabilität auf. Es 
konnte eine durchschnittliche Biegefestigkeit von 332,4 N/mm² ermittelt werden. Auch 
Doherty et al. verwiesen darauf, dass kompakter Knochen unter Ethylenoxidbehandlung 
stark aushärtet [31].  
Neben den ethylenoxidbehandelten CB-Pins kamen auch bestrahlte CB-Pins zum Einsatz. 
Zwar ist die Bestrahlung eine oftmals kritisierte Sterilisationsmethode, sie ist aber dennoch 
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3.4 Zusammenfassung 
 
Der naturgemäß sehr heterogene Charakter von kompaktem Knochen erfordert vor allem 
aus biomechanischer Sicht einen großen Aufwand bei der Auswahl geeigneter Knochen zu 
Osteosynthesezwecken. Autologer und auch allogener Knochen sind nur begrenzt verfüg-
bar. Xenogene Kompakta scheint aus mechanischer Sicht besser für den Einsatz im Rah-
men von Osteosynthesen geeignet zu sein als allogene Kompakta. Um eine Übertragung 
von Krankheiten durch allogene- und xenogene Materialien zu verhindern, kommt den Ste-
rilisationsverfahren eine große Bedeutung zu. Eine Sterilisation durch Bestrahlung ist mög-
lich. Die Sterilisation mit Ethylenoxid hat sich als praktikabel erwiesen, da toxische Folge-
erscheinungen ethylenoxidbehandelter Knochen offensichtlich sicher durch ausreichend 
lange Entlüftungszeiten verhütet werden können. 
 
4. Versuchsausführung und Komplikationen 
Aufgrund ihrer vielversprechenden biomechanischen Eigenschaften kamen in dieser Studie 
Bionx-Pins® und ethylenoxidbehandelte CB-Pins zum Einsatz. Zusätzlich wurden zu Ver-
gleichszwecken handelsübliche Implantate aus einem Poly-L-Laktid / Poly-D-Laktid-Ge-
misch (Polypin 2.0®) und durch Bestrahlung behandelte CB-Pins eingesetzt. Die biomecha-
nische Untersuchung der Pins erfolgte nach Implantation in vivo. Für diese Zwecke wurden 
Kaninchen der Gattung Chincilla Bastard ausgewählt. Diese Tiere sind sehr anspruchslos, 
sehr robust, einfach in Haltung und Züchtung und nicht zuletzt auch sehr kostengünstig. 
Die Implantation der Pins erfolgte im Weichteillager und im knöchernen Lager. Vor dem 
Hintergrund der Durchführung von Osteosynthesen ist der Einsatz im Weichteillager natür-
lich nicht aussagekräftig. Die biomechanischen Ergebnisse der Pins aus dem Weichteillager 
können allerdings sehr gut zum Vergleich der entsprechenden Ergebnisse von Pins aus dem 
knöchernen Lager herangezogen werden. 
Wie im Ergebnisteil dieser Arbeit beschrieben wurde, starben zwei Tiere im Rahmen der 
Narkose. In beiden Fällen wurde die Narkose nicht höher dosiert als bei den anderen Tie-
ren, so dass eine Überdosierung als Todesursache sicher ausgeschlossen werden konnte. 
Die beschriebenen Hämatome, serösen Ergüsse und eitrigen Infekte kamen gleichermaßen 
auf Seiten der biologisch abbaubaren Polymere und auf Seiten der CB-Pins vor. Ein ur-
sächlicher Zusammenhang dieser Komplikationen mit einer der Implantatarten scheint also 
nicht gegeben zu sein. Vielmehr sind die Hämatome und die serösen Ergüsse als direkte 
Folgen des Operationstraumas zu verstehen. Die eitrigen Infekte sind als Folge von intrao-
perativen Keimverschleppungen zu werten. 
Hoppert et al. und Nakamura et al. beschrieben nach dem Einsatz von Poly-L-Laktiden an 
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und sechzehn Wochen entstandenen tumorösen Kniegelenk-Veränderungen nach Poly-L-
Laktid (Bionx-Pin®)-Implantationen wurde histologisch ein malignes Wachstum ausge-
schlossen. 
Leider stellte sich die Explantation der Proben aus der Rückenmuskulatur der Tiere beson-
ders nach langen Implantationszeiten sehr schwierig dar. Es war nicht immer möglich, die 
Implantate durch die Rückenmuskulatur zu tasten und gezielt zu entnehmen. Mit zuneh-
mender Implantationszeit wuchs die Gefahr, die immer instabiler werdenden Implantate 
schon bei der Suche in ihrem Lager zu zerbrechen.  
Von der Verwendung metallischer Implantate ist bekannt, dass es durch Probleme mit der 
Biokompatibilität zur inadäquaten Reizung des Gewebes mit der Folge einer bindegewebi-
gen Einscheidung kommt [46, 116]. Diese bindegewebigen Einscheidungen wurden in die-
ser Studie ebenfalls entdeckt. Sie wurden vornehmlich nach Implantation in der autochto-
nen Rückenmuskulatur an den Bionx-Pins®, den Polypins® und den bestrahlten CB-Pins ge-
funden. Implantate, die von einer bindegewebigen Hülle umgeben waren, wiesen äußerlich 
zumeist keinerlei Anzeichen eines Abbaus auf. 
Die in dieser Studie verwendeten Implantate waren aufgrund der anatomischen Verhält-
nisse am Kaninchen sehr klein. Deshalb war es leider auch nicht möglich, die biomechani-
sche Untersuchung nach der DI-Norm (Deutsche Industrie-Norm) durchzuführen und als 
biomechanischen Test den häufig eingesetzten Vier-Punkt-Biegeversuch zu verwenden. Die 
biomechanische Untersuchung der Probenkörper erfolgte entsprechend im Drei-Punkt-Bie-
geversuch und in Anlehnung an die DIN 53457. 
Bei der Durchführung der biomechanischen Testung traten zum Teil nicht zu vermeidende 
Probleme auf, die zur Beeinflussung der Ergebnisse geführt haben oder haben könnten. Im 
Scherversuch wurde jeder Pin in das für ihn optimale Bohrloch geschoben (siehe hierzu 
Abbildung V-11; Seite 29). Da jeder Pin in seinem Bohrloch ein wenig Spiel hatte, traten 
neben den erwünschten Scherkräften auch unerwünschte Biegungskräfte im Scherversuch 
auf, die zu Mehrfachbrüchen vor allem der spröden Pins geführt haben. Dadurch war es 
manchmal sehr schwierig herauszufinden, welcher der Brüche nun durch Scherkräfte verur-
sacht worden ist und welcher durch Biegungskräfte. Eine andere Fehlerquelle ergab sich 
beim Wiegen der Implantate vor der biomechanischen Testung. Die Gewichtsbestimmung 
war nicht ganz exakt, da niemals alle Gewebereste von den Pins nach deren Explantation 
entfernt werden konnten. Desweiteren war die Längenmessung der Bionx-Pins® und der 
Polypins® zum Teil recht ungenau, da die von Hand gekürzten Pins an ihren Enden nie 
ganz glatt abgeschnitten werden konnten oder durch die Hitzeeinwirkung beim Schneide-
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5. Biomechanische Ergebnisse 
Aus der Literatur sind eine Vielzahl von Untersuchungen zur Stabilisierung von Frakturen 
mit biologisch abbaubaren Polymeren unterschiedlichster Zusammensetzung und mit kom-
paktem Knochen, der auf verschiedenste Weise behandelt wurde, bekannt. Ein direkter 
biomechanischer Vergleich dieser beiden biologisch abbaubaren Materialien zum Metaller-
satz ist bisher allerdings nicht durchgeführt worden. Vor dem Hintergrund der aus der Lite-
ratur bekannten Fakten ist ein direkter biomechanischer Vergleich von Materialien aus 




Wie im Ergebnisteil dieser Arbeit erläutert wurde, wiesen die Bionx-Pins® von allen ver-
wendeten Implantaten die größte Biegefestigkeit auf. Lediglich im trockenen Zustand be-
stand zu den bestrahlten und ethylenoxidbehandelten CB-Pins kein statistisch signifikanter 
Unterschied. Von der Firma DePuy wurde für die Bionx-Pins® eine Ausgangsbiegefestig-
keit von 300 N/mm² angegeben. Der in dieser Studie errechnete Mittelwert im trockenen 
Zustand betrug genau 300,93 N/mm² und stimmte somit exakt mit dem vom Hersteller an-
gegebenen Wert überein. Vainionpäa et al. und Törmälä et al. ermittelten für selbstver-
stärkte Poly-L-Laktide eine Biegefestigkeit, die nur zwischen 180 N/mm² und 200 N/mm² 
lag [126, 130].  
Vainionpäa et al. stellten fest, dass nach einer Implantationszeit von 48 Wochen die Biege-
festigkeit der SR-PLLA-Pins um lediglich 43% abgenommen hatte [130]. Die Firma DePuy 
gab für die Bionx-Implantate® an, dass sie nach einer Implantationszeit von 20 bis 50 Wo-
chen ihre komplette Biegefestigkeit verloren haben sollten. In dieser Studie waren nach ei-
ner Implantationszeit von zweiunddreißig Wochen noch 61,4% der im trockenen Zustand 
ermittelten Biegefestigkeit vorhanden. Diese Abnahme der Biegefestigkeit von 38,6% in 
zweiunddreißig Wochen ist demnach mit den Angaben der Firma DePuy und mit den von 
Vainionpäa et al. erzielten Ergebnissen vereinbar [27, 130].  
Initial sollten Materialien für Osteosynthesezwecke sehr gute mechanische Eigenschaften 
aufweisen [25]. Mit 300 N/mm² ist die Biegefestigkeit der Bionx-Pins® deutlich größer, als 
die Biegefestigkeit humaner Femurkompakta. Currey und Butler [zitiert nach 19] ermittel-
ten an longitudinal ausgerichteter, unbehandelter Kompakta eine Biegefestigkeit zwischen 
150 N/mm² und 220 N/mm². Bei Knese lagen die Werte für die Biegefestigkeit frischer 
Kompakta zwischen 78 N/mm² und 234 N/mm² [68]. Eine hohe initiale Biegefestigkeit ist 
also bei den Bionx-Pins® gegeben. Auch kam es, wie beschrieben, innerhalb der Beobach-
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Wie jedoch ist die Dynamik dieses Festigkeitsverlustes innerhalb des Zeitraumes von zwei-
unddreißig Wochen zu bewerten? Es ist zu bedenken, dass die meisten Frakturen in einer 
Zeit von vier bis sechs Wochen ausheilen. Ist es bis zur Ausheilung der Fraktur nicht zu ei-
nem Festigkeitsverlust des krafttragenden Osteosynthesematerials gekommen, so entsteht 
dieselbe Problematik, wie sie auch schon bei den Metallimplantaten beschrieben wurde [12, 
18, 25, 56]. Der heilende Knochen wird im Frakturgebiet durch das noch zu stabile Osteo-
synthesematerial funktionell entlastet. Dieser Reizentzug führt zu einer Abnahme der Kno-
chendichte im Sinne einer Inaktivitätsatrophie („stress-protection“). Claes beschrieb, dass 
nach einer Zeit von 22 Wochen bei Poly-L-Laktid-Implantaten noch kein Festigkeitsverlust 
eingetreten war [22]. In dieser tierexperimentellen Studie stellte sich heraus, dass es zwi-
schen der Biegefestigkeit im trockenen Zustand und nach einer Implantationszeit von sech-
zehn Wochen keine statistisch signifikanten Unterschiede gab. Erst nach der sechzehnten 
Woche kam es zum Verlust der Biegefestigkeit. Selbstverstärkte Poly-L-Laktide wie die 
Bionx-Pins® sind also erst viel zu spät in der Lage, die Kraft schrittweise auf den heilenden 
Knochen zu übertragen. Es dauert damit zu lange, bis der Bionx-Pin® durch den körperei-
genen Abbau an Festigkeit verliert. Zu demselben Ergebnis kamen auch Saikku-Bäckström 
et al., die feststellten, dass die fehlende Kraftübertragung der PLLA-Implantate auf den 
heilenden Knochen ein Problem darstellt [107]. Auch Böstman et al. bemerkten, dass Imp-
lantate mit langen Degradationszeiten von mehreren Jahren biomechanisch ähnlich wie 
Metalle reagieren [14]. 
Von der Firma DePuy wurde für die Bionx-Implantate® eine Scherfestigkeit von  
220 N/mm² angegeben. Dieser Wert konnte in dieser Studie nicht erreicht werden. Der im 
trockenen Zustand errechnete Mittelwert für die Scherfestigkeit betrug 196,63 N/mm². Vai-
nionpäa et al. und Törmälä et al. ermittelten für selbstverstärkte Pins aus Poly-L-Laktid 
eine durchschnittliche Scherfestigkeit von nur 110 N/mm² [126, 130]. Wie im Ergebnisteil 
dieser Arbeit beschrieben wurde, unterschieden sich die Werte für die Scherfestigkeit vom 
Trockenzustand und aus der sechzehnten Woche nach der Implantation nicht signifikant 
voneinander. Ein vorübergehender signifikanter Anstieg der Scherfestigkeit bis zum Zeit-
punkt von einer Woche nach der Implantation ist nicht erklärbar. Dass die Scherfestigkeit 
erst nach einer Implantationszeit von sechzehn Wochen signifikant abfiel, ist wiederum im 
Hinblick auf die sogenannte „stress-protection“ äußerst ungünstig. Es ist zu bedenken, dass 
das Auftreten von Biegungskräften im Scherversuch eine Fehlerquelle bei der Ermittlung 
der Scherfestigkeiten darstellte. Hierauf ist bei der Diskussion der Methoden genauer ein-
gegangen worden. 
Der Elastizitätsmodul eines Stoffes ist ein Maß für dessen Widerstandsfähigkeit gegenüber 
Formveränderungen. Wenn sich ein Material unter einer Kraft „F“ verformt, so kommt es 
zunächst zu einer elastischen Verformung. Bei nachlassendender Kraft „F“ kehrt das Mate-
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Krafteinwirkung auf das schon elastisch verformte Material kommt es entweder zum Mate-
rialversagen oder die elastische Verformung geht in die plastische Verformung über. Aus 
der plastischen Verformung kann das Material bei nachlassender Kraft „F“ nicht wieder in 
seinen Ausgangszustand zurückkehren. Es ist irreversibel verformt. Eine Belastung über die 
plastische Verformung hinaus führt zum Materialversagen. 
Vainionpäa et al. und Törmälä et al. ermittelten für die selbstverstärkten Pins aus Poly-L-
Laktid einen Elastizitätsmodul von 4000 N/mm² [126, 130]. In dieser tierexperimentellen 
Studie errechnete sich für die Bionx-Pins® ein Mittelwert für den Elastizitätsmodul von 
6042,29 N/mm². Dieser Wert war deutlich kleiner als der E-Modul der bestrahlten CB-Pins 
und der ethylenoxidbehandelten CB-Pins. Die Verformbarkeit der Bionx-Implantate® war 
demnach größer, als die der CB-Pins. Dies war über den gesamten Versuchszeitraum der 
Fall. Zwischen dem Trockenzustand und der zweiunddreißigsten Woche nach der Implan-
tation kam es zwar zu statistisch signifikanten Veränderungen des E-Moduls, die Gesamt-
veränderung war allerdings statistisch nicht signifikant.  
Die Fähigkeit eines Osteosynthesematerials zur elastischen Verformung hat den Vorteil, 
dass auf den stabilisierten Knochenabschnitt wirkende Kräfte ohne Achsabweichungen ab-
sorbiert werden können. Anhand der Kraft-Dehnungs-Kurven der Bionx-Pins® ist allerdings 
auch zu erkennen, dass die elastische Verformung sehr frühzeitig in eine plastische Ver-
formung übergeht. Im Drei-Punkt-Biegeversuch zeigte sich die Neigung zur plastischen 
Verformung dadurch, dass sich diese Pins irreversibel verformten und nicht zerbrachen. 
Auch Claes stellte 1992 fest, dass Implantate aus Poly-L-Laktid bei maximaler Belastung 
nicht zerbrachen [21]. Aus diesem Grund verweist die Firma DePuy ausdrücklich darauf, 
dass es beim Einsatz der Bionx-Implantate® zu Verbiegungen kommen kann [27]. Es ist 
problematisch, für eine Osteosynthese ein Material zu verwenden, welches zwar sehr stabil 
ist und in gewissem Umfang auf die Frakturstelle wirkende Kräfte durch elastische Ver-
formung absorbieren kann, welches jedoch andererseits sehr früh in die plastische Verfor-
mung übergeht und in einem solch großen Ausmaß plastisch verformt werden kann, dass es 
nicht zum Versagen des Materials durch Bruch kommt. Die Folge von irreversiblen Ver-
biegungen der Bionx-Implantate® durch plastische Verformung könnten Achsabweichun-
gen frakturierter Knochen sein, die später in Fehlstellung verheilen. Erst nach einer Im-
plantationszeit von zweiunddreißig Wochen nahm die Fähigkeit zur plastischen Verfor-
mung stark ab. Die Bionx-Pins® wurden zunehmend spröde, was sich durch etappenweise 
Brüche im Drei-Punkt-Biegeversuch nach zweiunddreißig wöchiger Implantation zeigte.  
Von der Firma DePuy wurde weiterhin darauf aufmerksam gemacht, dass die Bionx-Pins® 
bei frühzeitiger Belastung anfällig sind gegenüber Lockerung und Migration in ihrem Imp-
lantatlager. Wie ist dies zu erklären? 
Von allen verwendeten Implantaten wiesen die Bionx-Pins® die geringsten Durchmesser-
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chen zu kleinen Durchmesserzunahmen, diese waren jedoch vergleichsweise gering. Eine 
starke Durchmesserzunahme, wie sie vor allem für Implantate aus boviner Tibia-Kompakta 
gemessen wurde, führt natürlich zu einer Verankerung des Implantates in seinem Lager. 
Dies war bei den Bionx-Pins® nur in begrenztem Ausmaß der Fall. Desweiteren schienen 
die Bionx-Pins® makroskopisch keinerlei Wechselwirkungen im Sinne eines Abbaus oder 
eines Verwachsungsprozesses im Implantatlager mit dem tierischen Organismus einzuge-
hen. Auch nach zweiunddreißig wöchiger Implantation waren die Pins bis auf eine milch-
glasartige Trübung an ihrer Oberfläche unverändert. In der autochtonen Rückenmuskulatur 
fiel auf, dass die Bionx-Pins® von einer bindegewebigen Hülle umgeben waren. Die feh-
lende Verankerung der Bionx-Pins® durch Quellung oder Verwachsung macht diese Imp-
lantate natürlich anfällig für Migration und Lockerung. Zwar kommt es beim Einsatz von 
Metallen auch nicht zu Durchmesserzunahmen, Metalle können jedoch aufgrund ihrer hö-
heren Stabilität unter wesentlich größerer Spannung in das Implantatlager eingebracht und 
auf diese Weise verankert werden. 
Es ist nach einer Implantationszeit von zweiunddreißig Wochen sicherlich verfrüht, Aussa-
gen darüber zu treffen, ob ein Material vom Körper überhaupt abgebaut wird, ob es ledig-
lich zu einem Festigkeitsverlust kommt oder ob ein Abbau, wenn er denn stattfindet, voll-
ständig ist. Die Zeitspanne für den Abbau von Poly-L-Laktiden wie den Bionx-Pins® ist mit 
zwei bis fünf Jahren angegeben [27, 107]. Die Halbwertzeit soll nach Claes 50 Wochen 
betragen [21]. Rehm et al. gaben einen Zeitraum von fünf bis sieben Jahren an, ehe nach 
Implantation von PLLA-Schrauben das ehemalige Schraubenlager durchbaut war. Erste 
Resorptionszeichen traten erst nach drei Jahren auf [103]. Dennoch sollte die Frage nach 
dem kompletten Abbau der Bionx-Implantate® nicht aus den Augen verloren werden [53]. 
Sowohl die nicht angegriffene Oberfläche nach zweiunddreißig wöchiger Implantation, als 
auch die Tatsache, dass noch nach sehr langer Zeit Fragmente von PLA-Implantaten in 
drainierenden Lymphknoten nachweisbar waren [121, 140], sind Indizien dafür, dass der 
Abbau von SR-PLLA-Implantaten wie den Bionx-Pins® nicht problemlos vonstatten geht. 
Ein weiterer Hinweis auf die erschwerte Resorption der SR-Poly-L-Laktide ergibt sich aus 
den Veränderungen des Gewichtes der Implantate zu den unterschiedlichen Beobachtungs-
zeitpunkten im Versuch. Reed et al. [zitiert nach 107] stellten 1981 fest, dass das erste An-
zeichen für eine Degradation eine Gewichtsabnahme ist. Da sich allerdings das Gewicht der 
Bionx-Pins® vom Trockenzustand bis zum Zeitpunkt von zweiunddreißig Woche nicht sig-
nifikant veränderte, ist dies als ein weiterer Hinweis darauf zu werten, dass auch nach 
zweiunddreißigwöchiger Implantation lediglich ein Festigkeitsverlust, nicht jedoch eine 
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5.2 Polypin® 
 
Neben den Bionx-Pins® kam in dieser Studie noch eine zweite Art biologisch abbaubarer 
Polymere zum Einsatz. Der Polypin® setzte sich aus einer Mischung von Poly-L-Laktid und 
Poly-D-Laktid zusammen. Wie schon im Ergebnisteil dieser Arbeit deutlich wurde, schnit-
ten diese Implantate in der biomechanischen Testung zumeist deutlich schlechter ab, als die 
reinen SR-Poly-L-Laktide (Bionx-Pins®) und die Pins aus boviner Tibia-Kompakta (CB-
Pins). 
Im trockenen Zustand wurde für den Polypin® eine durchschnittliche Biegefestigkeit von 
113,55 N/mm² ermittelt. Damit wiesen diese Implantate schon im trockenen Zustand eine 
deutlich geringere Biegefestigkeit als unbehandelte humane Kompakta auf, für die Werte 
zwischen 150 N/mm² und 234 N/mm² angegeben wurden [19, 68]. Der Polypin® hat somit 
eine zu geringe Ausgangsbiegefestigkeit für Osteosynthesezwecke. Ursächlich verantwort-
lich für die schlechten mechanischen Eigenschaften des Polypins® scheint der hohe Anteil 
an Poly-D-Laktid in diesem Pin zu sein. Saikku-Bäckström et al. beschrieben, dass die me-
chanischen Eigenschaften von biologisch abbaubaren Polymeren mit zunehmendem  
D-Laktid-Anteil nachlassen [107]. Bei einem D-Laktid-Anteil von mehr als 10%, kam es zu 
einer deutlichen Verschlechterung der mechanischen Eigenschaften. Saikku-Bäckström et 
al. verwendeten in ihren Untersuchungen selbstverstärkte Poly-L / D-Laktid-Gemische mit 
einem Poly-D-Laktid-Anteil von 4%. Sie kamen zu dem Ergebnis, dass diese Implantate 
gut für Osteosynthesen verwendet werden konnten. Majola et al. hingegen beschrieben bei 
ihren Untersuchungen an Implantaten mit einem PLLA / PDLA-Verhältnis von 60:40 ein 
Materialversagen in 15 von 45 Fällen [82]. Der Polypin® hat einen Poly-D-Laktid-Anteil 
von 30%. Auch Ignatius et al. verwendeten bei ihren Untersuchungen Komposide mit ei-
nem PDLA-Anteil von 30%. Sie kamen zu dem Ergebnis, dass sich diese Implantate nicht 
für die klinische Anwendung eignen [58]. 
Der Polypin® verlor innerhalb von zweiunddreißig Wochen 78% seiner im trockenen Zu-
stand gemessenen Ausgangsbiegefestigkeit und 83,5%* seiner anfangs ermittelten Scher-
festigkeit. Wie schon bei den Bionx-Pins® ging auch beim Polypin® der Hauptanteil der 
Festigkeit erst nach der sechzehnten Woche verloren. Anders als beim Bionx-Pin® kam es 
beim Polypin® allerdings auch schon vom Trockenzustand bis zum Zeitpunkt von sechzehn 
Wochen zu statistisch signifikanten Festigkeitsverlusten von über 20%, so dass beim Poly-
pin® von einer Kraftübertragung auf den heilenden Knochen ausgegangen werden kann. 
Leider unterlag die Festigkeitsabnahme bis zur sechzehnten Woche sehr großen Schwan-
kungen, so dass nicht mit einer kontinuierlichen Kraftübertragung auf den heilenden Kno-
chen gerechnet werden kann. 
„*“: Die Prozentangabe bezieht sich auf den Median 
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In dieser Studie wiesen die Polypins® von allen verwendeten Implantaten den kleinsten 
Elastizitätsmodul und damit die geringste Widerstandsfähigkeit gegenüber Formverände-
rungen auf. Anhand der Kraft-Dehnungskurven konnte gezeigt werden, dass die anfangs 
elastische Verformung sehr früh in eine plastische Verformung überging. Dies führte dazu, 
dass der Polypin® ab einer Implantationszeit von einer Woche immer in verformtem Zu-
stand aus seinem Implantatlager extrahiert wurde (siehe Abbildung V-16; Seite 55). Der 
Polypin® scheint also nur in sehr geringem Umfang in der Lage zu sein, die auf ihn wirken-
den Kräfte durch elastische Verformung zu absorbieren. Zu demselben Ergebnis bei Proben 
mit hohem D-Laktidanteil kamen auch Eitenmüller et al. in ihren Untersuchungen [32]. Die 
frühe plastische Verformbarkeit birgt vermehrt die Gefahr einer dauerhaften Gestaltverän-
derung in sich, die beim Einsatz für Osteosynthesen am heilenden Knochen zu Achsabwei-
chungen führen könnte. 
Nach einer Implantationszeit von sechzehn Wochen wurde der Polypin® zunehmend 
spröde. Die plastische Verformbarkeit ließ deutlich nach, und nach zweiunddreißig Wochen 
kam es direkt nach der elastischen Verformung der Pins zum Materialversagen. Die deutli-
che Abnahme der Durchbiegung beim Bruch, wie sie im Ergebnisteil dieser Arbeit darge-
stellt wurde, ist ebenfalls ein Beleg dafür, dass der Polypin® nach zweiunddreißig wöchiger 
Implantationszeit so spröde geworden ist, dass er keine Last mehr tragen kann. 
Bei den Bionx-Implantaten® wurde darauf hingewiesen, dass eine Durchmesserzunahme 
des Implantates in seinem Lager zur besseren Verankerung führen könnte. Vor diesem 
Hintergrund wäre eine Durchmesserzunahme in der Zeit kurz nach der Implantation am 
vorteilhaftesten, zumal es mit zunehmender Implantationszeit auch zum Verwachsen des 
Implantates mit seinem Lager kommen sollte. Dieser Verwachsungsprozeß würde zu einer 
weiteren Verankerung führen. Der Durchmesser der Polypins® nahm vom Trockenzustand 
bis zur zweiunddreißigsten Woche deutlich zu. Allerdings vollzog sich diese Durchmesser-
zunahme langsam und gleichmäßig. Es ist also fraglich ob der geringe Durchmesserzu-
wachs kurz nach der Implantation zur Verankerung der Polypins® in ihrem Lager beitragen 
würde. Es ist zu beachten, dass die Messungen des Durchmessers der Polypins® nur schwer 
durchführbar waren, da das Oberflächenprofil dieser Pins sehr unregelmäßig gestaltet war. 
Bei der Betrachtung der morphologischen Daten fiel auf, dass sich die Dichte der Polypins® 
nur innerhalb der ersten 24 Stunden nach der Implantation signifikant veränderte. Dies 
könnte auf einen Rehydratationseffekt zurückzuführen sein. Weitere Hinweise auf eine ab-
gelaufene Rehydratation, wie zum Beispiel auffallende Veränderungen der biomechani-
schen Eigenschaften der Polypins® zum Zeitpunkt von einem Tag gegenüber dem Trocken-
zustand konnten allerdings nicht nachgewiesen werden. 
Schon bei den Bionx-Pins® wurde darauf aufmerksam gemacht, dass es außer einer milch-
glasartigen Trübung keine makroskopischen Hinweise auf eine Wechselwirkung der Pins 
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Neben dem tierexperimentellen Teil dieser Studie wurden ethylenoxidbehandelte Pins aus 
boviner Tibia-Kompakta auch in vitro in einem Rehydratationsversuch biomechanisch un-
tersucht. Es ist sinnvoll, die Ergebnisse dieser in-vitro-Testung vor den Ergebnissen aus 
dem Tierversuch zu diskutieren, da die Effekte der Rehydratation einen entscheidenden 
Einfluß auf das biomechanische Verhalten der CB-Pins hatten. Viele Ergebnisse aus dem 
Tierversuch werden erst anhand der Erkenntnisse aus dem Rehydratationsversuch ver-
ständlich. 
Die Rehydratation knöcherner Implantate für Osteosynthesezwecke ist ein erwünschter Ef-
fekt. Bright et al. [zitiert nach 61] wiesen darauf hin, dass bei der Verwendung gefrierge-
trockneter Knochen präoperativ eine Notwendigkeit zur Rehydratation besteht, da Gefrier-
trocknung dazu führt, dass das Material brüchig und spröde wird. Durch Wasseraufnahme 
vor der Implantation soll der Knochen bessere biomechanische Eigenschaften erhalten, die 
vor allem bei primär stabilen Osteosynthesen vom Operateur verlangt werden. Jerosch et 
al. verwiesen zudem darauf, dass rehydrierte Proben sehr viel einfacher verarbeitet werden 
können, als Implantate aus kompaktem Knochen im nicht rehydrierten Zustand [61], da der 
Prozeß der Rehydratation zu einer Wiedererlangung der „normalen“ Materialeigenschaften 
führt [60]. Durch die Rehydratation wird nach Jerosch et al. eine herabgesetzte Kompri-
mierbarkeit des Knochens ausgelöst, wobei nicht ganz klar ist, ob sich der Knochen ledig-
lich mit Flüssigkeit vollsaugt oder ob es zur Entstehung von Bindungen mit den Wasser-
molekülen kommt. Bright et al. [zitiert nach 60] zeigten in ihren Untersuchungen, dass der 
Prozeß der Rehydratation, d.h. bis zur Wiedererlangung des ursprünglichen Wassergehaltes 
des Knochens, zwischen 18 und 24 Stunden dauert. Anhand des Gewichtes kann bestimmt 
werden, inwieweit die Rehydratation vorgeschritten ist. Jerosch et al. verwiesen 1994 dar-
auf, dass es einen eindeutigen Zusammenhang zwischen der Rehydratationszeit und dem 
Fettgehalt des jeweiligen Knochens gibt. Fett verlangsamt durch seine hydrophoben Eigen-
schaften den Rehydratationsprozeß deutlich [61]. 
An gefriergetrockneten und sterilisierten Proben aus kompaktem Knochen zeigten sich bei 
Jerosch et al. im Rehydratationsversuch weder nach ½ Stunde, noch nach einer, zwei, vier 
oder acht Stunden signifikante Unterschiede hinsichtlich der Biegefestigkeit [61]. Zu die-
sem Ergebnis kam Komender schon 1976 [70]. Nach Rehydratationszeiten von zwei bis 
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tigkeit. Lediglich nach einer 24-stündigen Rehydratationszeit wurde eine leichte Abnahme 
der Biegefestigkeit beschrieben. 
In dem in dieser Studie durchgeführten Rehydratationsversuch an ethylenoxidbehandelten 
CB-Pins konnte innerhalb der ersten Stunde schon ein Gewichtszuwachs von 2,5%* ermit-
telt werden. Nach einem Tag betrug der Gesamtzuwachs des Gewichtes ausgehend vom 
Trockenzustand 4,3%. Die weitere Gewichtszunahme bis zum Zeitpunkt von einer Woche 
war nur noch unwesentlich. Die Gewichtszunahme innerhalb der ersten 24 Stunden belegt 
die von Jerosch et al. und Komender gemachten Aussagen zur Dauer der kompletten Re-
hydratation. Diese Aussagen können sogar ergänzt werden. Anhand der starken Gewichts-
zunahme schon innerhalb der ersten Stunde, mußte ein Großteil des 24 Stunden dauernden 
Rehydratationsprozesses schon in diesem Zeitraum stattgefunden haben [61, 70]. 
Auch die von Jerosch et al. und Komender gemachten Aussagen zur Biegefestigkeit im 
Rehydratationversuch wurden in dieser Studie bestätigt. Ausgehend vom Trockenzustand 
gab es weder nach einer Stunde, noch nach einem, drei, oder sieben Tagen statistisch signi-
fikante Unterschiede hinsichtlich der Biegefestigkeit ethylenoxidbehandelter CB-Pins. 
Reilly et al. zeigten 1974, dass das plastische Verformungsverhalten eines Materials sehr 
von dessen Feuchtigkeitsgehalt abhängt. Nativer Knochen kann durch seinen hohen Flüs-
sigkeitsgehalt viel Energie durch plastische Verformung absorbieren [104]. In dieser Studie 
nahm die Durchbiegung beim Bruch der ethylenoxidbehandelten CB-Pins in der ersten 
Stunde nach Rehydratationsbeginn um 62,1% zu. Danach kam es bis zum Ende des Re-
hydratationsversuches zu keinen statistisch signifikanten Veränderungen der Durchbiegung 
beim Bruch mehr. Die alleinige signifikante Zunahme der Durchbiegung beim Bruch in der 
ersten Stunde des Rehydratationsversuches ist ein weiterer Hinweis darauf, dass ein Groß-
teil des gesamten Rehydratationsprozesses in diesem Zeitraum abgelaufen ist. Die Zunahme 
der Durchbiegung beim Bruch bestätigt die Aussagen von Reilly et al., die ein verändertes 
Verformungsverhalten knöcherner Materialien mit zunehmendem Feuchtigkeitsgehalt pro-
pagierten. Die Kraft-Dehnungskurven für den Rehydratationsversuch (im Ergebnisteil nicht 
abgebildet) bestätigen eine Zunahme der plastischen Verformbarkeit mit zunehmendem 
Flüssigkeitsgehalt. Auch anhand des Elastizitätsmoduls zeigte sich eine mit dem Flüssig-
keitsgehalt zunehmende Neigung zur Verformung der getesteten Probenkörper.  
Jerosch et al. kamen in ihren Untersuchungen zu dem Schluß, dass sich die Stabilität ge-
friergetrockneter und bestrahlter Implantate aus kompaktem Knochen nach der Rehydrata-
tion nicht nachteilig verändert [61]. Nach den bisherigen Ausführungen zum Rehydratati-
onsversuch dieser Studie wird die Aussage von Jerosch et al. bezüglich des Erhaltes der 
Stabilität bestätigt. Dass es im Zuge des Rehydratationsprozesses in dieser Studie zu Ver-
lusten der Scherfestigkeit kam, kann eventuell auf einen systematischen Fehler zurückge-
führt werden. Wie bei der Diskussion der Methoden beschrieben wurde, passte kei-
„*“: Die Prozentangabe bezieht sich auf den Median 
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ner der im Scherversuch getesteten Pins ganz genau in das für ihn vorgesehene Bohrloch 
der Versuchsapparatur. Dadurch traten im Scherversuch neben den erwünschten Scher-
kräften auch unerwünschte Biegungskräfte auf. Besonders bei den spröden, trockenen Pins 
kam es dadurch zu mehreren Brüchen der Testkörper während eines Testzyklusses, wobei 
nie mit Sicherheit festgelegt werden konnte, ob der Bruch auf Scherkräfte oder Biegungs-
kräfte zurückzuführen war. Diese Tatsache muß als eine mögliche Fehlerquelle im Rahmen 
dieser Studie in Betracht gezogen werden. 
 
5.4 Ethylenoxidbehandelte CB-Pins 
 
Ob die Ergebnisse aus dem Rehydratationsversuch mit den Ergebnissen des Tierversuches 
vereinbar sind, soll im Folgenden diskutiert werden: 
Die sechsstündige Behandlung mit Ethylenoxid und die sich anschließende mehrmonatige 
Auslüftungszeit der so behandelten CB-Pins führten dazu, dass sich diese Pins im trockenen 
Zustand durch eine sehr hohe Biegefestigkeit auszeichneten, die sich nicht signifikant von 
der Biegefestigkeit der Bionx-Pins® im trockenen Zustand unterschied. Mary Jo Doherty et 
al. beschrieben 1993 ethylenoxidbehandelten Knochen als überaus hart [31]. Sie führten 
diese Aushärtung des Knochenmaterials unter Ethylenoxidbehandlung auf eine Zunahme 
der Proteinkopplungen zurück. Die in dieser tierexperimentellen Studie ermittelte durch-
schnittliche Biegefestigkeit für ethylenoxidbehandelte CB-Pins betrug 322,32 N/mm². Sie 
lag damit deutlich über der maximalen Biegefestigkeit von 234 N/mm², die für unbehan-
delte humane Kompakta von Knese ermittelt wurde [68]. 
Innerhalb des gesamten Beobachtungszeitraumes von zweiunddreißig Wochen kam es aus-
gehend vom Trockenzustand zu einer statistisch signifikanten Abnahme der Biegefestigkeit 
ethylenoxidbehandelter CB-Pins aus boviner Tibia-Kompakta. Der größte Anteil dieser Ge-
samtabnahme entfiel auf die ersten 24 Stunden nach der Implantation der Pins. Auch die 
Werte für die Scherfestigkeit, den Elastizitätsmodul und die Durchbiegung beim Bruch 
wiesen ihre größten Veränderungen innerhalb der ersten 24 Stunden nach der Implantation 
auf. Diese drastischen Veränderungen innerhalb dieses Zeitraumes legen die Vermutung 
nahe, dass diese Veränderungen auf Effekte der Rehydratation zurückzuführen sind, denn 
der zum Tierversuch begleitend durchgeführte Rehydratationsversuch und die Aussagen 
von Bright et al. [zitiert nach 60] zeigten deutlich, dass der Prozeß der Rehydratation inner-
halb von 24 Stunden abläuft. 
Es wurde bereits erläutert, dass es Hinweise darauf gibt, dass Knochen im Zuge des Re-
hydratationsprozesses seine „normalen“ Materialeigenschaften wieder zurückerlangt, ohne 
an Stabilität zu verlieren [60, 61]. Auch der begleitend durchgeführte In-vitro-Rehydratati-
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ethylenoxidbehandelten CB-Pins in vivo nach einer Implantationszeit von 24 Stunden zwar 
mit 212,03 N/mm² im Rahmen der von Carter und Spengler [19] angegebenen Norm für 
unbehandelte humane Kompakta lag, dass es jedoch bis zu diesem Zeitpunkt schon zu ei-
nem signifikanten Verlust an Biegefestigkeit von 34,2% gekommen war. 
Wie kann eine solche Stabilitätseinbuße erklärt werden? Ist der Stabilitätsverlust doch nicht 
auf Effekte der Rehydratation zurückzuführen? 
Es gibt mehrere Hinweise darauf, dass es sich bei den Veränderungen der biomechanischen 
Parameter in den ersten 24 Stunden nach der Implantation tatsächlich um Effekte der Re-
hydratation handelte. So kam es zu einer Gewichtszunahme der CB-Pins, die auf eine Flüs-
sigkeitseinlagerung zurückzuführen war. Die Veränderungen des Elastizitätsmoduls und der 
Durchbiegung beim Bruch korrelieren mit den Ergebnissen aus dem Rehydratationsversuch 
Die Zunahme der Durchbiegung beim Bruch ist ein Maß für die vermehrte Verformbarkeit 
der Pins nach der Rehydratation. Die Kraft-Dehnungs-Kurven aus dem Tierversuch und der 
abnehmende E-Modul belegen die Zunahme der Materialverformbarkeit durch Rehydrata-
tionsprozesse. Dies propagierten Reilly et al. schon 1974 [104]. Ab dem ersten Tag nach 
der Implantation bis zur zweiten Woche veränderten sich die Biegefestigkeit und der  
E-Modul nicht mehr statistisch signifikant. Es gab in dieser Zeit also keine weiteren Anzei-
chen, die gegen einen Rehydratationsprozeß und beispielsweise für eine schon ablaufende 
Verstoffwechselung der Implantate sprechen würden. Erst ab der zweiten Woche kam es 
zum Gewichtsverlust als frühestes Zeichen eines aktiven Materialabbaus [107]. Makrosko-
pisch waren die CB-Pins ab der zweiten Implantationswoche deutlich angegriffen und auf-
gerauht. Dies ist ein weiterer Hinweis darauf, dass die Resorption der Implantate erst ab der 
zweiten Woche einsetzte. Warum es bei der Scherfestigkeit zunächst zu einer signifikanten 
Abnahme in den ersten 24 Stunden nach der Implantation kam, dann jedoch wiederum zu 
einer Zunahme der Scherfestigkeit bis zum Ausgangsniveau im trockenen Zustand, kann 
nicht erklärt werden. Eventuell ist dies wiederum auf einen systematischen Fehler bei der 
Versuchsdurchführung zurückzuführen, wie er schon für den Rehydratationsversuch erläu-
tert wurde. 
Es stellt sich allerdings dennoch die Frage, wie eine derartige Stabilitätseinbuße in den ers-
ten 24 Stunden nach der Implantation im Zuge des ablaufenden Rehydratationsprozesses 
erklärt werden kann. 
Zwar entstammten die ethylenoxidbehandelten CB-Pins für den In-vitro-Rehydratationsver-
such und für den Tierversuch aus unterschiedlichen Chargen, es ist jedoch unwahrschein-
lich, dass das unterschiedliche Verhalten der Pins innerhalb der ersten 24 Stunden auf Un-
terschiede in den jeweiligen Chargen zurückzuführen ist, zumal neben den ethylenoxidbe-
handelten CB-Pins auch die bestrahlten CB-Pins innerhalb der ersten 24 Stunden nach der 
Implantation deutlich an Festigkeit verloren. Eine weitere Erklärungsmöglichkeit für die 
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vivo neben den reinen Rehydratationseffekten komplexere Vorgänge ablaufen, die auch zu 
Stabilitätseinbußen der CB-Pins geführt haben. Natürlich könnten auch Messfehler zu die-
sem Festigkeitsverlust geführt haben. Fakt ist, dass es im Zuge der Rehydratation zu einer 
Stabilitätseinbuße der ethylenoxidbehandelten CB-Pins gekommen ist. 
Im Ergebnisteil dieser Arbeit wurde darauf hingewiesen, dass es neben dem eindeutigen 
Festigkeitsverlust der Implantate in den ersten 24 Stunden nach der Implantation viele re-
gellos erscheinende Unterschiede zwischen den biomechanischen Ergebnissen aus dem Re-
hydratationsversuch und dem Tierversuch gab. Vermutlich würden sich diese Unterschiede 
ausgleichen, wenn beide Versuche mit größeren Fallzahlen durchgeführt würden. 
Innerhalb der ersten Woche nach der Implantation kam es zu einem Durchmesserzuwachs 
der ethylenoxidbehandelten CB-Pins, der bis zur vierten Woche erhalten blieb. Im Re-
hydratationsversuch wurde dieser Durchmesserzuwachs bestätigt. Er ist auf Quellung zu-
rückzuführen. Vor allem die schnelle Zunahme des Durchmessers zu Beginn des Tierversu-
ches könnte zu einer besseren Verankerung der Implantate in ihrem Lager führen und sich 
somit auf die Stabilisierung von Frakturen sehr günstig auswirken. Die von der Firma De-
Puy für Bionx-Pins® beschriebenen Lockerungen und Migrationen der Implantate in ihrem 
Lager sind aus diesem Grund für ethylenoxidbehandelte CB-Pins nicht zu erwarten. 
Ethylenoxidbehandelte CB-Pins werden scheinbar sehr viel besser als die Bionx-Pins® in 
den physiologischen Knochenstoffwechsel einbezogen. Die gleichmäßige Abnahme der 
Biegefestigkeit ab einer Implantationszeit von einem Tag lässt darauf schließen, dass diese 
Implantate zu einer schrittweisen Kraftübertragung auf den heilenden Knochen in der Lage 
sind. Dadurch könnte der von vielen Autoren beschriebenen Inaktivitätsatrophie des heilen-
den Knochens durch Reizentzug vorgebeugt werden [12, 18, 25, 56]. Durch die langsame 
Belastung, die auf den heilenden Knochenabschnitt ausgeübt wird, ist sogar eine Verstär-
kung der Knochenneubildung mit kraftbezogener Ausrichtung der Trajektorien im Sinne 
einer funktionellen Anpassung möglich [112].  
Der Elastizitätsmodul der ethylenoxidbehandelten CB-Pins wurde mit zunehmender Im-
plantationszeit immer kleiner. Das bedeutet, dass es zu einem Steifigkeitsverlust dieser 
Implantate kam. Gleichzeitig zeigte sich in den Kraft-Dehnungskurven dieser Implantate 
eine Zunahme der plastischen Verformbarkeit. Die auf das Implantat wirkenden Kräfte 
konnten durch die zunehmende Materialverformbarkeit besser absorbiert werden, bevor es 
zum Materialversagen kam.Erst ab der achten Woche nach der Implantation ging das Aus-
maß der plastischen Verformbarkeit zunehmend verloren, so dass es immer früher zum 
Materialversagen kam. Da der weitaus größte Teil aller Frakturen nach acht Wochen aus-
geheilt sein sollte, ist auch die nachlassende Fähigkeit, Kräfte zu tragen und zu absorbieren 
nach der achten Woche nicht mehr von großer Bedeutung. Die ethylenoxidbehandelten CB-
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Frakturen, sehr gute Eigenschaften hinsichtlich ihres Abbauverhaltens und ihrer Möglich-
keit, auf einwirkende Kräfte zu reagieren. 
 
5.5 Gamma-bestrahlte CB-Pins 
 
Die mit 17,8 Mrad Gamma-Bestrahlung sterilisierten Pins aus boviner Tibia-Kompakta 
(CB-Pins) unterschieden sich hinsichtlich ihrer Biegefestigkeit im trockenen Zustand nicht 
signifikant von den ethylenoxidbehandelten CB-Pins und von den Bionx-Pins®. Diese hohe 
Biegefestigkeit bestrahlter CB-Pins ist eigentlich nicht erwartet worden, da sich in Vorver-
suchen immer wieder gezeigt hat, dass durch eine Bestrahlung nicht eine ebenso große 
Festigkeit erreicht werden kann, wie durch eine Ethylenoxidbehandlung. Von mehreren 
Autoren wurde beschrieben, dass es unter Bestrahlung sogar zu einer Stabilitätseinbuße 
kam [23, 60, 97]. 
Wie schon die ethylenoxidbehandelten CB-Pins, verloren auch die bestrahlten CB-Pins ei-
nen Großteil ihrer Festigkeit innerhalb der ersten 24 Stunden nach der Implantation. Da 
zwei aus unterschiedlichen Chargen stammende und mit unterschiedlichen Methoden steri-
lisierte Implantatarten in vivo ein annähernd gleiches Verhalten zeigten, ist es äußerst un-
wahrscheinlich, dass dieses von den Ergebnissen des Rehydratationsversuches abweichende 
Verhalten auf Unterschiede in den Chargen oder auf die Sterilisationsmethode zurückzu-
führen ist. Der Festigkeitsverlust nach 24 stündiger Implantation widerspricht den bisheri-
gen Aussagen zur Rehydratation. Lediglich Komender fand 1976 an Proben menschlicher 
Femora eine leicht verminderte Biegefestigkeit im Drei-Punkt-Biegeversuch nach 24 stün-
diger Rehydratation [70]. Wenn Claes recht hätte und der Abbau biologischer Materialien 
in vivo schneller vonstatten ginge als in vitro [21], wäre es durchaus denkbar, dass auch der 
Rehydratationsprozeß in vivo anders beeinflusst wird als in vitro. Natürlich kann eine Feh-
lerquelle als Ursache für diesen Stabilitätsverlust nicht vollkommen ausgeschlossen wer-
den. Dieser Festigkeitsverlust innerhalb der ersten 24 Stunden nach der Implantation der 
CB-Pins ist vor dem Hintergrund kompakten Knochen zur Frakturstabilisierung einzuset-
zen, als ungünstig zu bewerten. 
Hinsichtlich der Biegefestigkeit und der Scherfestigkeit muß man anhand der Ergebnisse 
ganz eindeutig feststellen, dass die ethylenoxidbehandelten CB-Pins den bestrahlten CB-
Pins überlegen sind. Zwar gab es vor allem hinsichtlich der Biegefestigkeit oftmals keine 
signifikanten Unterschiede zwischen beiden Implantatarten, wenn jedoch ein signifikanter 
Unterschied nachgewiesen werden konnte, so waren die ethylenoxidbehandelten CB-Pins 
den bestrahlten CB-Pins immer überlegen. 
Der Gewichtszuwachs von 6,8% innerhalb der ersten 24 Stunden nach der Implantation 
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bare Durchmesserzunahme. Ebenso wie dies auch schon für die ethylenoxidbehandelten 
CB-Pins beschrieben wurde, könnte dieser Durchmesserzuwachs zur Verankerung des 
Implantates in seinem Lager beitragen und ist somit als positiv zu werten. Trotz der Einla-
gerung von Flüssigkeit in den bestrahlten CB-Pin änderte sich das Verformungsverhalten 
der bestrahlten Pins nicht in dem Maße, wie es von Reilly et al. beschrieben wurde [104]. 
Die bestrahlten CB-Pins behielten auch nach der Implantation ihren spröden Charakter bei. 
Sie wurden mit zunehmender Implantationszeit vermehrt brüchig, so dass die Durchbie-
gung beim Bruch kontinuierlich abnahm. Eine Sterilisation durch Bestrahlung scheint also 
zu einer Zunahme der Brüchigkeit zu führen [1]. Wahrscheinlich sind die strukturellen Ver-
änderungen, die eine Bestrahlung im Knochen auslöst, derart gravierend, dass eine Re-
hydratation nicht mehr zur Wiedergewinnung der „normalen“ Eigenschaften der bestrahlten 
kompakten Knochen hinsichtlich des Dehnungs- und Verformungsverhaltens führen kann. 
Scheinbar werden bestrahlte CB-Pins auch wesentlich schlechter vom Organismus ange-
nommen und abgebaut als die ethylenoxidbehandelten CB-Pins. Zwar können keine histo-
logischen Ergebnisse zum Beweis dieser Behauptung herangezogen werden, es gibt aber 
dennoch eindeutige Hinweise auf die vergleichsweise schlechte Resorbierbarkeit. Wie 
schon mehrfach erwähnt wurde, stellten Reed et al. [zitiert nach 107] 1981 fest, dass das 
erste Anzeichen für eine Degradation eine Gewichtsabnahme ist. Eine statistisch signifi-
kante Gewichtsabnahme konnte bei den bestrahlten CB-Pins nicht festgestellt werden. 
Auch veränderte sich die Dichte im gesamten Versuchszeitraum nicht signifikant. Im Falle 
einer Resorption sollte sie abnehmen. Desweiteren fiel auf, dass die Oberfläche der be-
strahlten CB-Pins im Zuge der Resorption deutlich seltener angegriffen war, als die äußere 
Oberfläche der ethylenoxidbehandelten CB-Pins. 
 
5.6 Beeinflussung der biomechanischen Parameter durch das Implan-
tatlager 
 
Neben dem Rehydratationsversuch und der vergleichenden Untersuchung der verwendeten 
Implantate im Tierversuch ohne Unterscheidung nach dem Implantatlager wurde in dieser 
Studie untersucht, ob die Wahl des Implantatlagers Auswirkungen auf die biomechanischen 
Eigenschaften eines Materials haben würde. Ethylenoxidbehandelte CB-Pins und Bionx-
Pins® wurden im knöchernen Lager und im Weichteillager implantiert. 
Anhand der Ergebnisse dieser Studie kann festgehalten werden, dass die Wahl des Implan-
tatlagers keinen Einfluß auf die Biegefestigkeit und die Scherfestigkeit der verwendeten 
Implantate hatte. Es ist zudem sehr wahrscheinlich, dass auch der Elastizitätsmodul nicht 
von der Wahl des Implantatlagers beeinflusst wurde. Allerdings wurde für die ethylenoxid-
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fikant kleinerer E-Modul im knöchernen Lager gegenüber dem Weichteillager ermittelt. 
Das zweimalige Auftreten eines signifkanten Unterschiedes im gesamten Versuchszeitraum 
ist aber nicht ausreichend, um eine Aussage darüber zu treffen, ob das Verformungsverhal-
ten knöcherner Materialien im Weichteillager anders beeinflusst wird als im knöchernen 
Lager. Klinisch ist vor dem Hintergrund der Stabilisierung von Frakturen ohnehin nur das 
knöcherne Lager von Bedeutung. Die Implantation im Weichteillager wurde in dieser Stu-
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VIII. Zusammenfassung 
Metallische Implantate stellen bisher den Goldstandard zur Stabilisierung von Frakturen 
dar. Sie weisen aber spezifische Nachteile auf. Durch die gleichbleibende Stabilität metalli-
scher Implantate kann es, bedingt durch die fehlende Kraftübertragung auf den heilenden 
Knochenabschnitt, zur „stress-protection“, einer reaktiven Knochenatrophie kommen. Au-
ßerdem kann es bei der Verwendung metallischer Implantate neben der Entwicklung von 
allergischen Reaktionen zum Auftreten zahlreicher anderer Komplikationen kommen. Ent-
scheidender Nachteil ist allerdings, dass metallische Implantate in der Regel im Rahmen ei-
ner zweiten Operation entfernt werden müssen. Diese zusätzliche Operation belastet das 
Gesundheitssystem finanziell, ist für den Patienten erneut mit Risiken behaftet und stellt für 
ihn eine zusätzliche psychische- und physische Belastung dar. 
 
Der Einsatz von biologisch abbaubaren Materialien zur Stabilisierung von Frakturen wäre 
wünschenswert, da eine zusätzliche Operation zur Entfernung der Implantate mit all ihren 
Nachteilen entfällt. Durch den körpereigenen Abbau der Implantate kommt es zu einer 
schrittweisen Kraftübertragung auf den frakturierten Knochen, was sich günstig auf den 
Heilungsprozeß auswirken soll. Die im Vergleich zu Metallen geringere Stabilität von bio-
logisch abbaubaren Materialien machte eine universelle Anwendung in der Traumachirur-
gie bislang jedoch nicht möglich. Sie können allerdings alternativ in der Versorgung gering 
belasteter, stressarmer Frakturen eingesetzt werden. Sehr vielversprechend sind die klini-
schen Erfahrungen, die mit künstlich synthetisierten biologisch abbaubaren Polymeren und 
mit Implantaten aus natürlich vorkommendem kompaktem Knochen gemacht wurden. 
 
Es sind verschiedene Arten von biologisch abbaubaren Polymeren bekannt (Polyglykolide, 
Polydioxanone, Polylaktide, u.a.). Auf Grund ihrer biomechanischen Eigenschaften schei-
nen sich biologisch abbaubare Polymere aus reinem Poly-L-Laktid oder Gemische aus 
Poly-L- und Poly-D-Laktid für den Einsatz im Rahmen von gering belasteten Osteosynthe-
sen besonders gut zu eignen. Diese Materialien verfügen über eine hinreichende Ausgangs-
festigkeit und können diese für eine längere Zeit aufrechterhalten. Allerdings wurde beim 
klinischen Einsatz von biologisch abbaubaren Polymeren häufig über Probleme hinsichtlich 
der Biokompatibilität berichtet. So kam es vor allem beim Einsatz von schnell abbaubaren 
Polymeren wie den Polyglykoliden, zur Entstehung von Fremdkörperreaktionen und steri-
len Sinusformationen. Auch über die Entstehung von Synovialitiden und Osteolysen wurde 
berichtet. Darüber hinaus gibt es Hinweise darauf, dass biologisch abbaubare Polymere 
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nisch hochwertigen, aber besser verträglichen biologisch abbaubaren Materialien. Die Eig-
nung kompakten Knochens für diese Zwecke wird derzeit untersucht. 
 
Alterungsprozesse, Geschlechtsunterschiede, inter- und intraindividuelle Unterschiede füh-
ren dazu, dass Knochen ein sehr heterogenes Material ist. Vor diesem Hintergrund kommt 
der Auswahl des geeigneten knöchernen Materials zur Frakturstabilisierung eine große Be-
deutung zu. Autogener Knochen steht nicht in unbegrenztem Maße zur Verfügung. Die 
Verwendung allogener oder xenogener Knochenkompakta bedingt dagegen eine erhöhte 
Gefahr von Krankheitsübertragungen und immunologischen Abwehrreaktionen. Deshalb 
sind geeignete Sterilisations- und Konservierungsverfahren allogener und xenogener Kno-
chenimplantate sehr wichtig. Eine Sterilisation durch Autoklavierung führt zwar zur siche-
ren Keimfreiheit, wirkt sich jedoch auf die Stabilität der knöchernen Implantate sehr un-
günstig aus. Bei der Bestrahlung ist der Sterilisationserfolg dosisabhängig. Mit zunehmen-
der Strahlendosis verschlechtern sich allerdings auch die biomechanischen Eigenschaften 
kompakten Knochens. Eine Ethylenoxidbehandlung führt hingegen sicher zur Sterilität und 
gleichzeitig zur Aushärtung des knöchernen Materials. Neuere Untersuchungsergebnisse 
weisen darauf hin, dass ausreichend lange Entlüftungszeiten Schäden durch Ethylenoxid im 
Empfängerorganismus verhindern können. 
 
In der hier beschriebenen tierexperimentellen Studie am Kaninchen wurden erstmals biolo-
gisch abbaubare Polymere und Implantate aus boviner Tibia-Kompakta hinsichtlich ihrer 
biomechanischen Eigenschaften direkt verglichen. Als biologisch abbaubare Polymere ka-
men selbstverstärkte Pins aus Poly-L-Laktid (Bionx-Pins®) und Pins aus einem  
Poly-L-/Poly-D-Laktid Gemisch (Polypin 2.0®) mit einem Poly-D-Laktidanteil von 30% 
zum Einsatz. Als Pins aus boviner Tibia-Kompakta (Complete Biological) wurden be-
strahlte CB-Pins (Strahlendosis: 17,8 Mrad) und ethylenoxidbehandelte CB-Pins aus bovi-
ner Tibia-Kompakta verwendet. Die Behandlungszeit mit 100% Ethylenoxid betrug sechs 
Stunden, die Auslüftungszeit betrug mehrere Monate. Nach Implantation der Pins für ma-
ximal zweiunddreißig Wochen im Weichteillager und im knöchernen Lager am Kaninchen 
wurde eine biomechanische Untersuchung im Drei-Punkt-Biegeversuch und im Scherver-
such in Anlehnung an DIN 53457 durchgeführt. 
Zwar zeichneten sich die Bionx-Pins® durch eine hervorragende Stabilität aus, der fehlende 
Festigkeitsverlust bis zum Zeitpunkt von sechzehn Wochen nach der Implantation könnte 
jedoch beim klinischen Einsatz eine Kraftübertragung auf den heilenden Knochen in die-
sem Zeitraum verhindern. Eine fehlende Durchmesserzunahme der Bionx-Pins® durch 
Quellung kurz nach der Implantation und das fehlende Einwachsverhalten verhindern eine 
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barkeit kann der Bionx-Pin® nur bedingt die auf ihn wirkenden Kräfte ohne irreversible 
Verformung absorbieren.  
Die ethylenoxidbehandelten CB-Pins zeichneten sich durch eine hervorragende Abbaudy-
namik aus. Man kann davon ausgehen, dass diese Implantate zu einer schrittweisen Kraft-
übertragung auf den heilenden Knochen führen würden. Auch die Ausgangsstabilität dieser 
Pins war sehr hoch. Es kam allerdings in den ersten 24 Stunden nach der Implantation zu 
großen, nicht erklärbaren Stabilitätsverlusten. Diese Stabilitätseinbußen sind hinsichtlich 
der Eignung dieser Pins zur Frakturstabilisierung als nachteilig zu bewerten. Die Quellung 
der ethylenoxidbehandelten CB-Pins in den ersten zwei Wochen nach der Implantation und 
die anschließend einsetzenden Resorptionsprozesse könnten zur besseren Verankerung der 
Implantate beim Einsatz im Rahmen von Osteosynthesen beitragen. 
Die bestrahlten CB-Pins und die Polypins® schnitten aus biomechanischer Sicht nicht so gut 
ab, wie die ethylenoxidbehandelten CB-Pins und die Bionx-Pins®.  
Die bestrahlten CB-Pins waren äußerst spröde. Dies änderte sich auch nach der Implanta-
tion im Rahmen des physiologischerweise ablaufenden Rehydratationsprozesses („Flüssig-
keitseinlagerung“) nicht. Wahrscheinlich zerstört der Bestrahlungsprozeß die Binnenstruk-
tur eines CB-Pins derart, dass auch eine Rehydratation keinerlei Einfluß mehr auf die Mate-
rialeigenschaften hat. Ebenso wie bei den ethylenoxidbehandelten CB-Pins konnte auch bei 
den bestrahlten CB-Pins innerhalb der ersten 24 Stunden nach der Implantation ein sich 
nachteilig auswirkender großer Festigkeitsverlust nachgewiesen werden, der nicht durch 
den in dieser Zeit ablaufenden Rehydratationsprozeß erklärbar war. Bestrahlte CB-Pins er-
reichten zumeist nicht die Stabilität der ethylenoxidbehandelten CB-Pins. 
Der Polypin® hatte von allen verwendeten Implantatarten die geringste biomechanische 
Wertigkeit. Geringe Festigkeitswerte im gesamten Versuchszeitraum, eine starke Neigung 
zu irreversibler Verformung und eine den Bionx-Pins® vergleichbar ungünstige Abbaudy-
namik führten zum schlechten Abschneiden dieser Implantate.  
 
Im begleitend durchgeführten Rehydratationsversuch mit ehtylenoxidbehandelten CB-Pins 
kam es, wie auch im Tierversuch, zur Quellung der Pins und zur gleichförmigen Verände-
rung der Verformbarkeit. Allerdings wurden, anders als im Tierversuch, keinerlei signifi-
kante Veränderungen der Stabilität der Pins nachgewiesen. Auch andere Autoren konnten 
in Rehydratationsversuchen keine Stabilitätsveränderungen nachweisen.  
 
Aus biomechanischer Sicht lässt sich abschließend sagen, dass den ethylenoxidbehandelten 
CB-Pins und den Bionx-Pins® in der klinischen Anwendung zur Frakturstabilisierung der 
Vorzug gegenüber den bestrahlten CB-Pins und dem Polypin® zu geben ist. Zwar können 
Bionx-Pins® ihre hohe Ausgangsstabilität länger aufrecht erhalten als die ethylenoxidbe-
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verhalten und die Veränderungen ihrer morphometrischen Parameter im Implantatlager sind 
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IX. Fazit und Ausblick 
Ziel dieser tierexperimentellen Studie war es, biologisch abbaubare Polymere und Implan-
tate aus boviner Tibia-Kompakta hinsichtlich ihrer biomechanischen Eigenschaften und ih-
rer Eignung für die Stabilisierung gering belasteter Frakturen direkt zu vergleichen. 
Die vorliegenden Ergebnisse sprechen dafür, dass sich ethylenoxidbehandelte CB-Pins aus 
biomechanischer Sicht zur Frakturstabilisierung eignen. Sie verfügen über eine initial sehr 
hohe Festigkeit und sind auf Grund ihrer Abbaudynamik in der Lage, ihre Festigkeit 
schrittweise auf den heilenden Knochenabschnitt zu übertragen. Durch ihr Quellungsver-
mögen und die zeitlich optimal einsetzenden Resorptionsprozesse werden diese Implantate 
zusätzlich in ihrem Lager verankert. Durch ausreichend lange Entlüftungszeiten können mit 
großer Wahrscheinlichkeit auch mögliche ethylenoxidbedingte toxische Schäden verhindert 
werden.  
Auch bestrahlte CB-Pins eignen sich nach den Ergebnissen dieser Studie zum Einsatz im 
Rahmen gering belasteter Osteosynthesen. Allerdings wirkt sich die Bestrahlung auf die 
biomechanischen Eigenschaften und die Biokompatibilität der Implantate sehr nachteilig 
aus. Die Behandlung mit Ethylenoxid ist einer Bestrahlung deshalb vorzuziehen. 
Auch Bionx-Pins® aus Poly-L-Laktid eignen sich für den Einsatz im Rahmen von Osteo-
synthesen. Ihr großer Vorteil ist die hohe Stabilität. Es muß allerdings vermutet werden, 
dass Bionx-Pins® in der Heilungsphase einer Fraktur keine Vorteile gegenüber der Ver-
wendung von Metallen haben. Ihre ungünstige Abbaudynamik verhindert sehr wahrschein-
lich eine kontinuierliche Kraftübertragung auf den heilenden Knochenabschnitt vor der 
sechzehnten Implantationswoche. Auch kommt es nicht zur Verankerung der Implantate in 
ihrem Lager durch Quellungsreaktionen oder Abbauprozesse. Probleme mit der Biokompa-
tibilität und eine fragliche Kanzerogenität limitieren den klinischen Einsatz. Die unter-
suchten Polypins® verfügten schon initial über eine zu geringe Festigkeit, eine zu große 
Neigung sich zu verformen und eine ebenfalls sehr ungünstige Abbaudynamik, so dass ihr 
Einsatz im Rahmen einer Osteosynthese kritisch zu sehen ist. 
 
Abschließend lässt sich festhalten, dass der klinische Einsatz von xenogener Kompakta für 
Osteosynthesen in wenig belasteten Körperregionen und als Fixationselemente bei entspre-
chender Indikationsstellung als sehr vielversprechend erscheint und eine sinnvolle Alterna-
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X. Anhang 
Im Anhang sind ergänzend zum Ergebnisteil dieser Arbeit Werte der explorativen Daten-
analyse und Untersuchungen zur Signifikanz tabellarisch dargestellt. 
 
Übersicht:      
Untersuchungen zur Signifikanz 
 
Tabelle X-1: Untersuchungen zur Signifikanz im Rehydratationsversuch 
ausgehend vom Trockenzustand bis zum Zeitpunkt von ei-
ner Woche. 
Tabelle X-2: Untersuchungen zur Signifikanz an ethylenoxidbehandelten 
CB-Pins im Tierversuch ausgehend vom Trockenzustand 
bis zum Zeitpunkt von zweiunddreißig Wochen. 
Tabelle X-3: Untersuchungen zur Signifikanz an Bionx-Pins® im 
Tierversuch ausgehend vom Trockenzustand bis zum Zeit-
punkt von zweiunddreißig Wochen. 
Tabelle X-4: Untersuchungen zur Signifikanz an bestrahlten CB-Pins im 
Tierversuch ausgehend vom Trockenzustand bis zum Zeit-
punkt von zweiunddreißig Wochen. 
Tabelle X-5: Untersuchungen zur Signifikanz an Polypins® im Tierver-
such ausgehend vom Trockenzustand bis zum Zeitpunkt 
von zweiunddreißig Wochen. 
 
 
 Ergebnisse der explorativen Datenanalyse 
 
Tabelle X-6: Tabelle für die ethylenoxidbehandelten CB-Pins 
Tabelle X-7: Tabelle für die Bionx-Pins® 
Tabelle X-8: Tabelle für die bestrahlten CB-Pins 
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1 Stunde p = 0,059 p = 0,012 p = 0,002 p = 0,013 p < 0,001
1 Tag p = 0,313 p < 0,001 p = 0,038 p = 0,147 p < 0,001
3 Tage p = 0,753 p < 0,001 p < 0,001 p = 0,570 p < 0,001
7 Tage p = 0,705 p < 0,001 p < 0,001 p = 0,529 p < 0,001
trocken p = 0,059 p = 0,012 p = 0,002 p = 0,013 p < 0,001
1 Tag p = 0,260 p = 0,029 p < 0,001 p = 0,290 p = 0,448
3 Tage p = 0,001 p = 0,002 p = 0,179 p = 0,007 p = 0,041
7 Tage p = 0,002 p = 0,251 p = 0,019 p = 0,011 p = 0,118
trocken p = 0,313 p < 0,001 p = 0,038 p = 0,147 p < 0,001
1 Stunde p = 0,260 p = 0,029 p < 0,001 p = 0,290 p = 0,448
3 Tage p = 0,043 p = 0,280 p < 0,001 p = 0,198 p = 0,476
7 Tage p = 0,103 p = 0,215 p < 0,001 p = 0,223 p = 0,730
trocken p = 0,753 p < 0,001 p < 0,001 p = 0,570 p < 0,001
1 Stunde p = 0,001 p = 0,002 p = 0,179 p = 0,007 p = 0,041
1 Tag p = 0,043 p = 0,280 p < 0,001 p = 0,198 p = 0,476
7 Tage p = 0,550 p = 0,013 p = 0,427 p = 0,783 p = 0,818
trocken p = 0,705 p < 0,001 p < 0,001 p = 0,529 p < 0,001
1 Stunde p = 0,002 p = 0,251 p = 0,019 p = 0,011 p = 0,118
1 Tag p = 0,103 p = 0,215 p < 0,001 p = 0,223 p = 0,730
3 Tage p = 0,550 p = 0,013 p = 0,427 p = 0,783 p = 0,818






















Tabelle X-1 Test auf signifikante Unterschiede der Testdaten ethylenoxidbehandelter CB-
Pins im Rehydratationsversuch zwischen den Beobachtungszeiträumen vom 
Trockenzustand bis zum Zeitpunkt von einer Woche. Die Irrtumswahrschein-
lichkeit „p“ ist angegeben. Signifikante Unterschiede sind fett gedruckt. 
 
 
1 Tag p < 0,001 p < 0,001 p = 0,001 p = 0,001 p < 0,001
3 Tage p = 0,001 p < 0,001 p = 0,890 p = 0,002 p = 0,001
1 Woche p < 0,001 p < 0,001 p = 0,307 p < 0,001 p < 0,001
2 Wochen p < 0,001 p < 0,001 p = 0,011 p < 0,001 p = 0,001
4 Wochen p < 0,001 p < 0,001 p = 0,005 p < 0,001 p = 0,002
8 Wochen p < 0,001 p < 0,001 p = 0,010 p < 0,001 p < 0,001
16 Wochen p < 0,001 p < 0,001 p < 0,001 p < 0,001 p < 0,001
32 Wochen p < 0,001 p < 0,001 p = 0,001 p < 0,001 p = 0,001
trocken p < 0,001 p < 0,001 p = 0,001 p = 0,001 p < 0,001
3 Tage p = 0,236 p = 0,488 p = 0,001 p = 0,126 p = 0,273
1 Woche p = 0,862 p = 0,623 p = 0,004 p = 0,885 p = 0,931
2 Wochen p = 0,119 p = 0,033 p = 0,303 p = 0,488 p = 0,356
4 Wochen p = 0,015 p = 0,006 p = 0,680 p = 0,225 p = 0,083
8 Wochen p = 0,013 p = 0,007 p = 0,564 p = 0,012 p = 0,686
16 Wochen p = 0,001 p < 0,001 p = 0,095 p < 0,001 p = 0,166
32 Wochen p < 0,001 p = 0,008 p = 0,003 p = 0,001 p = 0,742
trocken p = 0,001 p < 0,001 p = 0,890 p = 0,002 p = 0,001
1 Tag p = 0,236 p = 0,488 p = 0,001 p = 0,126 p = 0,273
1 Woche p = 0,024 p = 0,204 p = 0,112 p = 0,035 p = 0,299
2 Wochen p = 0,006 p = 0,011 p = 0,002 p = 0,011 p = 0,100
4 Wochen p = 0,003 p = 0,006 p < 0,001 p = 0,007 p = 0,057
8 Wochen p = 0,001 p = 0,002 p = 0,001 p = 0,001 p = 0,603
16 Wochen p < 0,001 p < 0,001 p < 0,001 p < 0,001 p = 0,624
32 Wochen p < 0,001 p = 0,007 p < 0,001 p < 0,001 p = 0,356
trocken p < 0,001 p < 0,001 p = 0,307 p < 0,001 p < 0,001
1 Tag p = 0,862 p = 0,623 p = 0,004 p = 0,885 p = 0,931
3 Tage p = 0,024 p = 0,204 p = 0,112 p = 0,035 p = 0,299
2 Wochen p = 0,299 p = 0,094 p = 0,025 p = 0,664 p = 0,544
4 Wochen p = 0,038 p = 0,015 p = 0,004 p = 0,184 p = 0,119
8 Wochen p = 0,018 p = 0,009 p = 0,020 p = 0,009 p = 0,544
16 Wochen p = 0,002 p < 0,001 p < 0,001 p < 0,001 p = 0,094
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trocken p < 0,001 p < 0,001 p = 0,011 p < 0,001 p = 0,001
1 Tag p = 0,119 p = 0,033 p = 0,303 p = 0,488 p = 0,356
3 Tage p = 0,006 p = 0,011 p = 0,002 p = 0,011 p = 0,100
1 Woche p = 0,299 p = 0,094 p = 0,025 p = 0,664 p = 0,544
4 Wochen p = 0,299 p = 0,525 p = 0,208 p = 0,418 p = 0,419
8 Wochen p = 0,184 p = 0,773 p = 0,773 p = 0,033 p = 0,386
16 Wochen p = 0,050 p = 0,248 p = 0,010 p = 0,001 p = 0,057
32 Wochen p = 0,002 p = 0,391 p < 0,001 p = 0,001 p = 0,235
trocken p < 0,001 p < 0,001 p = 0,005 p < 0,001 p = 0,002
1 Tag p = 0,015 p = 0,006 p = 0,680 p = 0,225 p = 0,083
3 Tage p = 0,003 p = 0,006 p < 0,001 p = 0,007 p = 0,057
1 Woche p = 0,038 p = 0,015 p = 0,004 p = 0,184 p = 0,119
2 Wochen p = 0,299 p = 0,525 p = 0,208 p = 0,418 p = 0,419
8 Wochen p = 0,686 p = 0,773 p = 0,523 p = 0,126 p = 0,112
16 Wochen p = 0,386 p = 0,954 p = 0,224 p = 0,006 p = 0,024
32 Wochen p = 0,003 p = 0,598 p = 0,005 p = 0,001 p = 0,235
trocken p < 0,001 p < 0,001 p = 0,010 p < 0,001 p < 0,001
1 Tag p = 0,013 p = 0,007 p = 0,564 p = 0,012 p = 0,686
3 Tage p = 0,001 p = 0,002 p = 0,001 p = 0,001 p = 0,603
1 Woche p = 0,018 p = 0,009 p = 0,020 p = 0,009 p = 0,544
2 Wochen p = 0,184 p = 0,773 p = 0,773 p = 0,033 p = 0,386
4 Wochen p = 0,686 p = 0,773 p = 0,523 p = 0,126 p = 0,112
16 Wochen p = 0,751 p = 0,488 p = 0,048 p = 0,355 p = 0,386
32 Wochen p = 0,007 p = 0,323 p = 0,002 p = 0,008 p = 1,000
trocken p < 0,001 p < 0,001 p < 0,001 p < 0,001 p < 0,001
1 Tag p = 0,001 p < 0,001 p = 0,095 p < 0,001 p = 0,166
3 Tage p < 0,001 p < 0,001 p < 0,001 p < 0,001 p = 0,624
1 Woche p = 0,002 p < 0,001 p < 0,001 p < 0,001 p = 0,094
2 Wochen p = 0,050 p = 0,248 p = 0,010 p = 0,001 p = 0,057
4 Wochen p = 0,386 p = 0,954 p = 0,224 p = 0,006 p = 0,024
8 Wochen p = 0,751 p = 0,488 p = 0,048 p = 0,355 p = 0,386
32 Wochen p = 0,016 p = 0,510 p = 0,235 p = 0,021 p = 0,235
trocken p < 0,001 p < 0,001 p < 0,001 p < 0,001 p = 0,001
1 Tag p < 0,001 p = 0,008 p = 0,003 p = 0,001 p = 0,742
3 Tage p < 0,001 p = 0,007 p < 0,001 p < 0,001 p = 0,356
1 Woche p < 0,001 p = 0,008 p < 0,001 p < 0,001 p = 0,742
2 Wochen p = 0,002 p = 0,391 p < 0,001 p = 0,001 p = 0,235
4 Wochen p = 0,003 p = 0,598 p = 0,005 p = 0,001 p = 0,235
8 Wochen p = 0,007 p = 0,323 p = 0,002 p = 0,008 p = 1,000




































Tabelle X-2 / Teil B Test auf signifikante Unterschiede der Testdaten ethylenoxidbehandelter 
CB-Pins im Tierversuch zwischen den Beobachtungszeiträumen vom 
Trockenzustand bis zum Zeitpunkt von zweiunddreißig Wochen. Die 
Irrtumswahrscheinlichkeit „p“ ist angegeben. Signifikante Unterschiede 
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1 Tag p = 0,213 p = 0,231 p = 0,338 p = 0,005 p = 0,164
3 Tage p = 0,206 p = 0,895 p = 0,407 p = 0,023 p = 0,154
1 Woche p = 0,843 p = 0,792 p < 0,001 p = 0,766 p = 0,129
2 Wochen p = 0,187 p = 0,356 p = 0,268 p = 0,355 p = 0,075
4 Wochen p = 0,888 p = 0,398 p = 0,588 p = 0,777 p = 0,673
8 Wochen p = 0,147 p = 0,895 p = 0,028 p = 0,003 p = 0,843
16 Wochen p = 0,553 p = 0,895 p = 0,370 p = 0,766 p = 0,048
32 Wochen p < 0,001 p = 0,057 p < 0,001 p < 0,001 p < 0,001 
trocken p = 0,213 p = 0,231 p = 0,338 p = 0,005 p = 0,164
3 Tage p = 0,558 p = 0,255 p = 0,597 p = 0,691 p = 0,038
1 Woche p = 0,128 p = 0,290 p < 0,001 p = 0,132 p = 0,010
2 Wochen p = 0,899 p = 0,010 p = 0,988 p = 0,007 p = 0,933
4 Wochen p = 0,178 p = 0,051 p = 0,174 p = 0,012 p = 0,418
8 Wochen p = 0,611 p = 0,128 p = 0,007 p = 0,865 p = 0,169
16 Wochen p = 0,525 p = 0,083 p = 0,892 p = 0,162 p = 0,433
32 Wochen p < 0,001 p = 0,500 p < 0,001 p < 0,001 p < 0,001 
trocken p = 0,206 p = 0,895 p = 0,407 p = 0,023 p = 0,154
1 Tag p = 0,558 p = 0,255 p = 0,597 p = 0,691 p = 0,038
1 Woche p = 0,114 p = 0,889 p < 0,001 p = 0,163 p = 0,642
2 Wochen p = 0,516 p = 0,178 p = 0,879 p = 0,026 p = 0,012
4 Wochen p = 0,139 p = 0,490 p = 0,203 p = 0,026 p = 0,217
8 Wochen p = 0,963 p = 0,853 p = 0,021 p = 0,561 p = 0,430
16 Wochen p = 0,353 p = 0,642 p = 0,919 p = 0,246 p = 0,018
32 Wochen p < 0,001 p = 0,114 p < 0,001 p < 0,001 p < 0,001 
trocken p = 0,843 p = 0,792 p < 0,001 p = 0,766 p = 0,129
1 Tag p = 0,128 p = 0,290 p < 0,001 p = 0,132 p = 0,010
3 Tage p = 0,114 p = 0,889 p < 0,001 p = 0,163 p = 0,642
2 Wochen p = 0,166 p = 0,119 p < 0,001 p = 0,166 p = 0,002
4 Wochen p = 1,000 p = 0,295 p = 0,002 p = 0,644 p = 0,074
8 Wochen p = 0,083 p = 0,729 p = 0,099 p = 0,105 p = 0,149
16 Wochen p = 0,644 p = 0,356 p < 0,001 p = 0,931 p = 0,021
32 Wochen p < 0,001 p = 0,124 p < 0,001 p < 0,001 p < 0,001 
trocken p = 0,187 p = 0,356 p = 0,268 p = 0,355 p = 0,075
1 Tag p = 0,899 p = 0,010 p = 0,988 p = 0,007 p = 0,933
3 Tage p = 0,516 p = 0,178 p = 0,879 p = 0,026 p = 0,012
1 Woche p = 0,166 p = 0,119 p < 0,001 p = 0,166 p = 0,002
4 Wochen p = 0,140 p = 0,498 p = 0,201 p = 0,371 p = 0,176
8 Wochen p = 0,644 p = 0,166 p = 0,008 p = 0,009 p = 0,094
16 Wochen p = 0,603 p = 0,544 p = 0,934 p = 0,285 p = 0,326
32 Wochen p < 0,001 p = 0,008 p < 0,001 p < 0,001 p < 0,001 
trocken p = 0,888 p = 0,398 p = 0,588 p = 0,777 p = 0,673
1 Tag p = 0,178 p = 0,051 p = 0,174 p = 0,012 p = 0,418
3 Tage p = 0,139 p = 0,490 p = 0,203 p = 0,026 p = 0,217
1 Woche p = 1,000 p = 0,295 p = 0,002 p = 0,644 p = 0,074
2 Wochen p = 0,140 p = 0,498 p = 0,201 p = 0,371 p = 0,176
8 Wochen p = 0,110 p = 0,424 p = 0,149 p = 0,006 p = 0,758
16 Wochen p = 0,498 p = 0,902 p = 0,208 p = 0,781 p = 0,667
32 Wochen p < 0,001 p = 0,028 p < 0,001 p < 0,001 p < 0,001 
trocken p = 0,147 p = 0,895 p = 0,028 p = 0,003 p = 0,843
1 Tag p = 0,611 p = 0,128 p = 0,007 p = 0,865 p = 0,169
3 Tage p = 0,963 p = 0,853 p = 0,021 p = 0,561 p = 0,430
1 Woche p = 0,083 p = 0,729 p = 0,099 p = 0,105 p = 0,149
2 Wochen p = 0,644 p = 0,166 p = 0,008 p = 0,009 p = 0,094
4 Wochen p = 0,110 p = 0,424 p = 0,149 p = 0,006 p = 0,758
16 Wochen p = 0,356 p = 0,751 p = 0,009 p = 0,133 p = 0,453




















































Anhang  -120- 
   
 
trocken p = 0,553 p = 0,895 p = 0,370 p = 0,766 p = 0,048
1 Tag p = 0,525 p = 0,083 p = 0,892 p = 0,162 p = 0,433
3 Tage p = 0,353 p = 0,642 p = 0,919 p = 0,246 p = 0,018
1 Woche p = 0,644 p = 0,356 p < 0,001 p = 0,931 p = 0,021
2 Wochen p = 0,603 p = 0,544 p = 0,934 p = 0,285 p = 0,326
4 Wochen p = 0,498 p = 0,902 p = 0,208 p = 0,781 p = 0,667
8 Wochen p = 0,356 p = 0,751 p = 0,009 p = 0,133 p = 0,453
32 Wochen p < 0,001 p = 0,042 p < 0,001 p < 0,001 p < 0,001 
trocken p < 0,001 p = 0,057 p < 0,001 p < 0,001 p < 0,001 
1 Tag p < 0,001 p = 0,500 p < 0,001 p < 0,001 p < 0,001 
3 Tage p < 0,001 p = 0,114 p < 0,001 p < 0,001 p < 0,001 
1 Woche p < 0,001 p = 0,124 p < 0,001 p < 0,001 p < 0,001 
2 Wochen p < 0,001 p = 0,008 p < 0,001 p < 0,001 p < 0,001 
4 Wochen p < 0,001 p = 0,028 p < 0,001 p < 0,001 p < 0,001 
8 Wochen p < 0,001 p = 0,049 p < 0,001 p < 0,001 p < 0,001 
16 Wochen p < 0,001 p = 0,042 p < 0,001 p < 0,001 p < 0,001 

















Tabelle X-3 / Teil B Test auf signifikante Unterschiede der Testdaten der Bionx-Pins® im 
Tierversuch zwischen den Beobachtungszeiträumen vom Trockenzu-
stand bis zum Zeitpunkt von zweiunddreißig Wochen. Die Irrtumswahr-




1 Tag p = 0,001 p = 0,009 p < 0,001 p = 0,001 p = 0,009
3 Tage p = 0,001 p = 0,005 p = 0,001 p = 0,001 p = 0,030
1 Woche p = 0,001 p = 0,003 p = 0,001 p = 0,001 p = 0,001
2 Wochen p = 0,001 p = 0,023 p < 0,001 p = 0,001 p = 0,039
4 Wochen p = 0,001 p = 0,002 p = 0,001 p = 0,001 p = 0,030
8 Wochen p = 0,002 p = 0,003 p < 0,001 p = 0,002 p = 0,066
16 Wochen p = 0,001 p = 0,001 p < 0,001 p = 0,001 p = 0,003
32 Wochen p = 0,001 p = 0,013 p < 0,001 p = 0,001 p = 0,013
trocken p = 0,001 p = 0,009 p < 0,001 p = 0,001 p = 0,009
3 Tage p = 0,006 p = 0,423 p = 0,488 p = 0,008 p = 0,108
1 Woche p = 0,010 p = 0,055 p = 0,273 p = 0,092 p = 0,037
2 Wochen p = 0,749 p = 0,749 p = 0,273 p = 0,574 p = 0,748
4 Wochen p = 0,010 p = 0,037 p = 0,225 p = 0,037 p = 0,574
8 Wochen p = 0,100 p = 0,068 p = 0,114 p = 0,100 p = 0,583
16 Wochen p = 0,004 p = 0,004 p = 0,028 p = 0,004 p = 0,423
32 Wochen p = 0,004 p = 1,000 p = 0,008 p = 0,004 p = 0,054
trocken p = 0,001 p = 0,005 p = 0,001 p = 0,001 p = 0,030
1 Tag p = 0,006 p = 0,423 p = 0,488 p = 0,008 p = 0,108
1 Woche p = 0,631 p = 0,200 p = 0,204 p = 0,470 p = 0,422
2 Wochen p = 0,025 p = 0,200 p = 0,564 p = 0,037 p = 0,054
4 Wochen p = 0,337 p = 0,078 p = 0,433 p = 0,200 p = 0,226
8 Wochen p = 0,100 p = 0,045 p = 0,323 p = 0,100 p = 0,855
16 Wochen p = 0,010 p = 0,004 p = 0,184 p = 0,010 p = 0,748
32 Wochen p = 0,010 p = 0,873 p = 0,007 p = 0,013 p = 0,078
trocken p = 0,001 p = 0,003 p = 0,001 p = 0,001 p = 0,001
1 Tag p = 0,010 p = 0,055 p = 0,273 p = 0,092 p = 0,037
3 Tage p = 0,631 p = 0,200 p = 0,204 p = 0,470 p = 0,422
2 Wochen p = 0,055 p = 0,037 p = 0,083 p = 0,078 p = 0,025
4 Wochen p = 0,337 p = 0,810 p = 0,119 p = 0,200 p = 0,109
8 Wochen p = 0,715 p = 0,273 p = 0,065 p = 0,584 p = 0,583
16 Wochen p = 0,109 p = 0,025 p = 0,006 p = 0,150 p = 0,521


































Anhang  -121- 
   
Durchbiegung beim Biegefestigkeit E-Modul Scherfestigkeit Maximalkraft beim 
 trocken p = 0,001 p = 0,023 p < 0,001 p = 0,001 p = 0,039
1 Tag p = 0,749 p = 0,749 p = 0,273 p = 0,574 p = 0,748
3 Tage p = 0,025 p = 0,200 p = 0,564 p = 0,037 p = 0,054
1 Woche p = 0,055 p = 0,037 p = 0,083 p = 0,078 p = 0,025
4 Wochen p = 0,109 p = 0,025 p = 0,644 p = 0,261 p = 0,262
8 Wochen p = 0,100 p = 0,068 p = 0,598 p = 0,100 p = 0,522
16 Wochen p = 0,004 p = 0,005 p = 0,299 p = 0,004 p = 0,337
32 Wochen p = 0,004 p = 0,749 p = 0,018 p = 0,004 p = 0,037
trocken p = 0,001 p = 0,002 p = 0,001 p = 0,001 p = 0,030
1 Tag p = 0,010 p = 0,037 p = 0,225 p = 0,037 p = 0,574
3 Tage p = 0,337 p = 0,078 p = 0,433 p = 0,200 p = 0,226
1 Woche p = 0,337 p = 0,810 p = 0,119 p = 0,200 p = 0,109
2 Wochen p = 0,109 p = 0,025 p = 0,644 p = 0,261 p = 0,262
8 Wochen p = 0,100 p = 0,361 p = 0,947 p = 0,100 p = 0,715
16 Wochen p = 0,004 p = 0,030 p = 0,419 p = 0,004 p = 0,749
32 Wochen p = 0,004 p = 0,337 p = 0,039 p = 0,004 p = 0,055
trocken p = 0,002 p = 0,003 p < 0,001 p = 0,002 p = 0,066
1 Tag p = 0,100 p = 0,068 p = 0,114 p = 0,100 p = 0,583
3 Tage p = 0,100 p = 0,045 p = 0,323 p = 0,100 p = 0,855
1 Woche p = 0,715 p = 0,273 p = 0,065 p = 0,584 p = 0,583
2 Wochen p = 0,100 p = 0,068 p = 0,598 p = 0,100 p = 0,522
4 Wochen p = 0,100 p = 0,361 p = 0,947 p = 0,100 p = 0,715
16 Wochen p = 0,584 p = 0,855 p = 0,510 p = 0,855 p = 0,855
32 Wochen p = 0,584 p = 0,100 p = 0,025 p = 0,584 p = 0,100
trocken p = 0,001 p = 0,001 p < 0,001 p = 0,001 p = 0,003
1 Tag p = 0,004 p = 0,004 p = 0,028 p = 0,004 p = 0,423
3 Tage p = 0,010 p = 0,004 p = 0,184 p = 0,010 p = 0,748
1 Woche p = 0,109 p = 0,025 p = 0,006 p = 0,150 p = 0,521
2 Wochen p = 0,004 p = 0,005 p = 0,299 p = 0,004 p = 0,337
4 Wochen p = 0,004 p = 0,030 p = 0,419 p = 0,004 p = 0,749
8 Wochen p = 0,584 p = 0,855 p = 0,510 p = 0,855 p = 0,855
32 Wochen p = 1,000 p = 0,010 p = 0,133 p = 0,575 p = 0,150
trocken p = 0,001 p = 0,013 p < 0,001 p = 0,001 p = 0,013
1 Tag p = 0,004 p = 1,000 p = 0,008 p = 0,004 p = 0,054
3 Tage p = 0,010 p = 0,873 p = 0,007 p = 0,013 p = 0,078
1 Woche p = 0,055 p = 0,423 p = 0,002 p = 0,065 p = 0,109
2 Wochen p = 0,004 p = 0,749 p = 0,018 p = 0,004 p = 0,037
4 Wochen p = 0,004 p = 0,337 p = 0,039 p = 0,004 p = 0,055
8 Wochen p = 0,584 p = 0,100 p = 0,025 p = 0,584 p = 0,100































Tabelle X-4 / Teil B Test auf signifikante Unterschiede der Testdaten bestrahlter CB-Pins im 
Tierversuch zwischen den Beobachtungszeiträumen vom Trockenzu-
stand bis zum Zeitpunkt von zweiunddreißig Wochen. Die Irrtumswahr-

















Anhang  -122- 
   
 
1 Tag p = 0,033 p = 0,594 p = 0,907 p = 0,109 p = 0,477
3 Tage p = 0,002 p = 0,178 p = 0,586 p = 0,002 p = 0,391
1 Woche p = 0,002 p = 0,158 p = 0,259 p = 0,010 p = 0,448
2 Wochen p = 0,159 p = 0,192 p = 0,022 p = 0,091 p = 0,448
4 Wochen p = 0,002 p = 0,129 p = 0,016 p = 0,275 p = 0,051
8 Wochen p = 0,001 p = 0,051 p = 0,087 p = 0,913 p = 0,193
16 Wochen p = 0,001 p = 0,051 p = 0,009 p = 0,091 p = 0,002
32 Wochen p = 0,002 p = 0,020 p < 0,001 p = 0,002 p = 0,002
trocken p = 0,033 p = 0,594 p = 0,907 p = 0,109 p = 0,477
3 Tage p = 0,040 p = 0,079 p = 0,352 p = 0,186 p = 0,242
1 Woche p = 0,071 p = 0,093 p = 0,421 p = 0,650 p = 0,366
2 Wochen p = 0,439 p = 0,039 p = 0,062 p = 0,014 p = 1,000
4 Wochen p = 0,156 p = 0,039 p = 0,025 p = 0,399 p = 0,053
8 Wochen p = 0,071 p = 0,002 p = 0,204 p = 0,068 p = 0,245
16 Wochen p = 0,020 p = 0,002 p = 0,010 p = 0,400 p = 0,003
32 Wochen p = 0,003 p = 0,003 p < 0,001 p = 0,003 p = 0,003
trocken p = 0,002 p = 0,178 p = 0,586 p = 0,002 p = 0,391
1 Tag p = 0,040 p = 0,079 p = 0,352 p = 0,186 p = 0,242
1 Woche p = 0,144 p = 0,927 p = 0,954 p = 0,081 p = 1,000
2 Wochen p = 0,006 p = 0,464 p = 0,686 p = 0,006 p = 0,273
4 Wochen p = 0,855 p = 0,465 p = 0,326 p = 0,006 p = 0,201
8 Wochen p = 0,045 p = 0,100 p = 0,729 p = 0,006 p = 0,584
16 Wochen p = 0,201 p = 0,273 p = 0,119 p = 0,010 p = 0,018
32 Wochen p = 0,009 p = 0,175 p < 0,001 p = 0,009 p = 0,009
trocken p = 0,002 p = 0,158 p = 0,259 p = 0,010 p = 0,448
1 Tag p = 0,071 p = 0,093 p = 0,421 p = 0,650 p = 0,366
3 Tage p = 0,144 p = 0,927 p = 0,954 p = 0,081 p = 1,000
2 Wochen p = 0,010 p = 0,423 p = 0,273 p = 0,006 p = 0,423
4 Wochen p = 0,749 p = 0,522 p = 0,094 p = 0,125 p = 0,337
8 Wochen p = 1,000 p = 0,150 p = 0,729 p = 0,008 p = 0,575
16 Wochen p = 0,037 p = 0,150 p = 0,065 p = 0,197 p = 0,010
32 Wochen p = 0,006 p = 0,144 p < 0,001 p = 0,006 p = 0,006
trocken p = 0,159 p = 0,192 p = 0,022 p = 0,091 p = 0,448
1 Tag p = 0,439 p = 0,039 p = 0,062 p = 0,014 p = 1,000
3 Tage p = 0,006 p = 0,464 p = 0,686 p = 0,006 p = 0,273
1 Woche p = 0,010 p = 0,423 p = 0,273 p = 0,006 p = 0,423
4 Wochen p = 0,016 p = 0,748 p = 0,356 p = 0,025 p = 0,078
8 Wochen p = 0,006 p = 1,000 p = 0,419 p = 0,077 p = 0,337
16 Wochen p = 0,004 p = 0,521 p = 0,149 p = 0,015 p = 0,006
32 Wochen p = 0,006 p = 0,272 p < 0,001 p = 0,006 p = 0,006
trocken p = 0,002 p = 0,129 p = 0,016 p = 0,275 p = 0,051
1 Tag p = 0,156 p = 0,039 p = 0,025 p = 0,399 p = 0,053
3 Tage p = 0,855 p = 0,465 p = 0,326 p = 0,006 p = 0,201
1 Woche p = 0,749 p = 0,522 p = 0,094 p = 0,125 p = 0,337
2 Wochen p = 0,016 p = 0,748 p = 0,356 p = 0,025 p = 0,078
8 Wochen p = 0,522 p = 0,520 p = 0,225 p = 0,224 p = 0,423
16 Wochen p = 0,337 p = 0,522 p = 0,299 p = 0,574 p = 0,055
32 Wochen p = 0,006 p = 0,201 p < 0,001 p = 0,006 p = 0,006
trocken p = 0,001 p = 0,051 p = 0,087 p = 0,913 p = 0,193
1 Tag p = 0,071 p = 0,002 p = 0,204 p = 0,068 p = 0,245
3 Tage p = 0,045 p = 0,100 p = 0,729 p = 0,006 p = 0,584
1 Woche p = 1,000 p = 0,150 p = 0,729 p = 0,008 p = 0,575
2 Wochen p = 0,006 p = 1,000 p = 0,419 p = 0,077 p = 0,337
4 Wochen p = 0,522 p = 0,520 p = 0,225 p = 0,224 p = 0,423
16 Wochen p = 0,010 p = 0,873 p = 0,133 p = 0,030 p = 0,016





















































Anhang  -123- 
   
 
trocken p = 0,001 p = 0,051 p = 0,009 p = 0,091 p = 0,002
1 Tag p = 0,020 p = 0,002 p = 0,010 p = 0,400 p = 0,003
3 Tage p = 0,201 p = 0,273 p = 0,119 p = 0,010 p = 0,018
1 Woche p = 0,037 p = 0,150 p = 0,065 p = 0,197 p = 0,010
2 Wochen p = 0,004 p = 0,521 p = 0,149 p = 0,015 p = 0,006
4 Wochen p = 0,337 p = 0,522 p = 0,299 p = 0,574 p = 0,055
8 Wochen p = 0,010 p = 0,873 p = 0,133 p = 0,030 p = 0,016
32 Wochen p = 0,006 p = 0,584 p < 0,001 p = 0,006 p = 0,006
trocken p = 0,002 p = 0,020 p < 0,001 p = 0,002 p = 0,002
1 Tag p = 0,003 p = 0,003 p < 0,001 p = 0,003 p = 0,003
3 Tage p = 0,009 p = 0,175 p < 0,001 p = 0,009 p = 0,009
1 Woche p = 0,006 p = 0,144 p < 0,001 p = 0,006 p = 0,006
2 Wochen p = 0,006 p = 0,272 p < 0,001 p = 0,006 p = 0,006
4 Wochen p = 0,006 p = 0,201 p < 0,001 p = 0,006 p = 0,006
8 Wochen p = 0,006 p = 0,584 p < 0,001 p = 0,006 p = 0,006
16 Wochen p = 0,006 p = 0,584 p < 0,001 p = 0,006 p = 0,006

















Tabelle X-5 / Teil B Test auf signifikante Unterschiede der Testdaten der Polypins® im 
Tierversuch zwischen den Beobachtungszeiträumen vom Trockenzu-
stand bis zum Zeitpunkt von zweiunddreißig Wochen. Die Irrtumswahr-




























Anhang  -124- 
   
 Scherversuch
(N) (mm) (Nmm²) (Nmm²) (Nmm²)
1)
Anzahl n =16
Mittelwert 47,13 0,61 14057,68 322,32 91,42
Standardabw. 8,45 0,08 1095,35 55,16 23,88
Ci 95% 40,07 - 54,20 0,54 - 0,68 13141,94 - 14973,42 276,2 - 368,44 78,70 - 104,15
Median 45,76 0,59 14172,47 309,26 86,47
Min. 38,10 0,53 12497,19 264,39 55,00
Max. 62,65 0,78 15591,14 425,93 128,05
2)
Anzahl n = 24
Mittelwert 32,34 1,00 10217,26 212,03 68,32
Standardabw. 5,51 0,19 1401,79 34,18 16,13
Ci 95% 28,84 - 35,84 0,87 - 1,12 9326,61 - 11107,02 190,31 - 233,75 61,51 - 75,13
Median 31,23 0,96 10073,60 203,34 67,20
Min. 24,75 0,76 8292,60 161,19 45,67
Max. 41,83 1,39 12713,57 266,30 115,19
3)
Anzahl n = 24
Mittelwert 35,46 1,13 10516,49 228,94 91,11
Standardabw. 4,41 0,33 1458,88 33,41 22,50
Ci 95% 32,66 - 38,26 0,92 - 1,34 9589,56 - 11443,42 207,72 - 250,17 81,61 - 100,61
Median 36,33 1,15 10451,27 232,40 97,83
Min. 25,73 0,65 7658,06 156,63 41,68
Max. 42,03 1,74 13267,25 292,11 125,70
4)
Anzahl n = 24
Mittelwert 31,68 0,99 9853,88 201,45 83,14
Standardabw. 3,68 0,20 997,64 23,40 17,10
Ci 95% 29,34 - 34,03 0,87 - 1,12 9220,01 - 10487,75 186,58 - 216,32 75,92 - 90,36
Median 32,60 0,95 9461,45 207,24 81,45
Min. 25,73 0,78 8785,09 165,04 50,96
Max. 37,12 1,44 11577,27 237,49 120,10
5)
Anzahl n = 24
Mittelwert 30,96 0,93 8092,28 184,77 72,60
Standardabw. 3,60 0,17 2383,62 40,62 14,42
Ci 95% 28,68 - 33,25 0,82 - 1,04 6577,80 - 9606,75 158,96 - 210,58 66,52 - 78,69
Median 29,56 0,90 9022,82 194,95 68,54
Min. 26,32 0,65 4030,54 110,82 51,15
Max. 36,14 1,14 10996,15 234,71 99,39
6)
Anzahl n = 24
Mittelwert 29,10 0,89 7687,70 173,43 66,68
Standardabw. 5,91 0,21 2231,99 37,14 19,09
Ci 95% 25,34 - 32,86 0,76 - 1,02 6269,56 - 9105,84 149,83 - 197,03 58,62 - 74,73
Median 29,07 0,82 7872,77 170,94 63,11
Min. 16,30 0,64 3722,06 106,41 35,78
Max. 39,67 1,37 10973,04 255,10 100,02
7)
Anzahl n = 24
Mittelwert 25,07 1,04 8073,90 165,08 70,30
Standardabw. 7,08 0,27 1645,48 41,25 17,17
Ci 95% 20,58 - 29,57 0,87 - 1,21 7028,41 - 9119,39 138,88 - 191,29 63,05 - 77,55
Median 24,84 1,00 7742,35 163,84 70,05
Min. 12,77 0,67 5572,65 93,79 39,89
Max. 36,53 1,52 10488,76 230,24 104,10
n = 12
n = 12
Testdaten nach einem Implantationszeitraum von 8 Wochen
Testdaten nach einem Implantationszeitraum von 1 Tag
n = 12
Testdaten nach einem Implantationszeitraum von 2 Wochen
Testdaten nach einem Implantationszeitraum von 4 Wochen
Testdaten nach einem Implantationszeitraum von 3 Tagen


















































Anhang  -125- 
   
 Scherversuch
(N) (mm) (Nmm²) (Nmm²) (Nmm²)
8)
Anzahl n = 24
Mittelwert 22,04 1,17 7487,82 152,85 60,32
Standardabw. 6,77 0,30 1275,18 37,77 16,31
Ci 95% 17,74 - 26,35 0,97 - 1,36 6677,60 - 8298,03 128,85 - 176,85 53,43 - 67,21
Median 23,27 1,10 8083,22 166,65 55,73
Min. 5,30 0,71 4460,82 55,62 33,62
Max. 29,85 1,63 9092,46 189,09 93,01
9)
Anzahl n = 24
Mittelwert 13,89 1,01 7227,44 108,03 48,99
Standardabw. 9,17 0,23 2739,59 44,46 23,67
Ci 95% 7,33 - 20,44 0,85 - 1,18 5267,65 - 9187,23 76,22 - 139,83 38,50 - 59,49
Median 13,55 1,08 7119,47 105,51 47,42
Min. 3,34 0,63 4316,66 45,37 7,80




Testdaten nach einem Implantationszeitraum von 32 Wochen
Testdaten nach einem Implantationszeitraum von 16 Wochen
Drei-Punkt-Biegeversuch














Tabelle X-6 / Teil B Tabellarische Darstellung der Ergebnisse der explorativen Datenanalyse 
ethylenoxidbehandelter CB-Pins. 
Auflistung des Mittelwertes, der Standardabweichung, des Medians, des 
95% Konfidenzintervalles, der Minimal- und Maximalwerte für die 




(N) (mm) (Nmm²) (Nmm²) (Nmm²)
1)
Anzahl n =20
Mittelwert 55,17 5,68 6042,29 300,93 196,63
Standardabw. 1,15 0,39 793,46 21,62 10,15
Ci 95% 54,35 - 55,99 5,40 - 5,96 5474,68 - 6609,90 285,46 - 316,40 191,88 - 201,38
Median 54,79 5,70 5918,97 298,47 195,84
Min. 53,81 4,98 4415,20 274,66 181,90
Max. 57,54 6,25 7031,33 330,68 214,31
2)
Anzahl n = 36
Mittelwert 52,95 4,89 6552,19 289,55 191,29
Standardabw. 2,19 1,44 799,25 14,72 25,99
Ci 95% 51,86 - 54,04 4,18 - 5,61 6154,73 - 6949,65 282,23 - 296,87 182,50 - 200,08
Median 53,13 4,73 6453,79 286,53 195,15
Min. 49,10 2,47 5439,58 269,51 128,33
Max. 56,56 6,85 8153,07 318,57 248,54
3)
Anzahl n = 31
Mittelwert 52,70 5,98 6259,29 287,78 177,64
Standardabw. 3,54 1,00 1140,23 31,50 49,38
Ci 95% 50,82 - 54,59 5,44 - 6,51 5651,70 - 6866,88 271,00 - 304,57 159,53 - 195,75
Median 52,44 6,00 6037,66 283,91 193,16
Min. 45,96 3,81 4397,00 236,21 22,54
Max. 59,11 7,71 9193,92 362,02 246,48
4)
Anzahl n = 24
Mittelwert 54,35 6,26 6201,57 298,64 215,83
Standardabw. 2,71 0,90 687,02 16,76 17,37
Ci 95% 52,63 - 56,07 5,69 - 6,83 5765,06 - 6638,09 287,99 - 309,29 208,49 - 223,16
Median 55,09 6,55 6277,73 299,41 212,43
Min. 48,70 4,96 5111,65 266,55 192,67
Max. 58,72 7,48 7552,95 322,24 255,44
Testdaten nach einem Implantationszeitraum von 1 Woche
n = 12
Testdaten nach einem Implantationszeitraum von 1 Tag
n = 18































Anhang  -126- 
   
 Scherversuch
(N) (mm) (Nmm²) (Nmm²) (Nmm²)
5)
Anzahl n = 24
Mittelwert 55,79 4,92 5824,33 288,70 185,77
Standardabw. 2,78 0,93 333,65 14,33 35,05
Ci 95% 54,02 - 57,56 4,33 - 5,51 5612,34 - 6036,32 279,60 - 297,81 170,97 - 200,57
Median 56,47 4,84 5785,86 289,32 191,13
Min. 50,28 3,79 5372,21 264,99 76,89
Max. 60,88 6,39 6278,67 309,10 237,52
6)
Anzahl n = 24
Mittelwert 55,20 5,41 5936,34 300,43 199,89
Standardabw. 1,65 1,05 499,26 21,91 15,46
Ci 95% 54,09 - 56,32 4,71 - 6,12 5600,93 - 6271,75 285,71 - 315,15 193,37 - 206,42
Median 54,79 5,50 6135,30 298,84 197,06
Min. 51,85 3,97 5247,08 265,71 178,55
Max. 58,52 6,68 6644,62 334,40 229,69
7)
Anzahl n = 24
Mittelwert 52,68 5,61 6121,03 285,12 207,07
Standardabw. 2,55 1,12 625,00 19,31 15,88
Ci 95% 51,06 - 54,30 4,90 - 6,33 5723,92 - 6518,14 272,85 - 297,39 200,37 - 213,78
Median 53,13 5,53 5954,73 284,46 205,42
Min. 45,56 3,84 5335,15 242,38 186,63
Max. 55,78 7,29 7558,28 319,69 238,72
8)
Anzahl n = 24
Mittelwert 54,06 5,24 6064,83 294,59 180,67
Standardabw. 3,44 0,72 639,96 25,36 42,02
Ci 95% 51,87 - 56,24 4,79 - 5,70 5658,22 - 6471,44 278,47 - 310,70 162,93 - 198,41
Median 54,89 5,28 5989,86 294,41 195,53
Min. 47,13 4,01 5279,90 247,81 91,98
Max. 57,54 6,69 7411,64 340,69 231,33
9)
Anzahl n = 20
Mittelwert 34,83 2,24 6774,12 184,64 114,46
Standardabw. 4,68 0,28 841,81 29,29 22,14
Ci 95% 31,69 - 37,97 2,05 - 2,43 6208,59 -7339,66 164,96 - 204,32 104,10 - 124,83
Median 34,56 2,17 6687,45 179,60 116,29
Min. 28,08 1,89 5405,76 145,92 76,28
Max. 42,62 2,76 8000,10 229,97 149,64
Drei-Punkt-Biegeversuch
Bruchkraft Durchbiegung beim Bruch E-Modul Biegefestigkeit Scherfestigkeit
Testdaten nach einem Implantationszeitraum von 32 Wochen
n = 11
Testdaten nach einem Implantationszeitraum von 8 Wochen
n = 12
Testdaten nach einem Implantationszeitraum von 16 Wochen
n = 12
Testdaten nach einem Implantationszeitraum von 4 Wochen
n = 11
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 Scherversuch
(N) (mm) (Nmm²) (Nmm²) (Nmm²)
1)
Anzahl n =20
Mittelwert 44,62 0,56 14092,38 312,63 78,45
Standardabw. 6,11 0,08 1485,96 44,64 18,38
Ci 95% 40,25 - 48,99 0,50 - 0,62 13029,39 - 15155,37 280,70 - 344,56 69,85 - 87,05
Median 44,78 0,55 14464,43 308,34 78,25
Min. 36,73 0,45 11055,58 249,68 31,62
Max. 55,97 0,67 16102,43 390,42 109,02
2)
Anzahl n = 12
Mittelwert 28,02 0,45 11774,08 192,50 55,10
Standardabw. 1,10 0,04 860,19 8,45 9,87
Ci 95% 26,86 - 29,17 0,40 - 0,49 10871,37 - 12676,80 183,64 - 201,37 48,83 - 61,37
Median 28,48 0,45 11488,93 196,10 57,05
Min. 26,12 0,39 10692,15 175,78 31,18
Max. 29,07 0,48 13004,04 197,61 70,36
3)
Anzahl n = 12
Mittelwert 25,01 0,46 11511,83 164,94 54,74
Standardabw. 1,63 0,18 960,56 11,25 13,54
Ci 95% 23,29 - 26,72 0,27 - 0,66 10503,78 - 12519,88 153,13 - 176,75 46,14 - 63,34
Median 25,24 0,40 11031,16 164,58 51,28
Min. 22,59 0,37 10772,22 148,93 37,06
Max. 27,10 0,83 12915,35 178,72 82,02
4)
Anzahl n = 12
Mittelwert 23,53 0,39 10837,40 157,90 59,85
Standardabw. 3,97 0,03 1125,82 26,66 10,09
Ci 95% 19,37 - 27,70 0,36 - 0,43 9655,92 - 12018,88 129,93 - 185,88 53,43 - 66,26
Median 22,39 0,39 10520,56 154,38 58,40
Min. 19,84 0,36 9716,42 130,14 43,62
Max. 29,07 0,45 12929,14 191,67 76,87
5)
Anzahl n = 12
Mittelwert 27,95 0,48 12101,00 188,26 51,47
Standardabw. 2,30 0,11 1158,39 16,73 10,78
Ci 95% 25,54 - 30,37 0,36 - 0,60 10885,34 - 13316,66 170,70 - 205,81 44,62 - 58,32
Median 27,99 0,44 11722,57 190,31 51,19
Min. 25,33 0,42 11223,16 162,90 34,30
Max. 31,82 0,71 14319,97 208,74 68,81
6)
Anzahl n = 12
Mittelwert 26,48 0,64 10599,76 172,88 51,28
Standardabw. 1,54 0,56 925,70 10,12 16,93
Ci 95% 24,87 - 28,09 0,06 - 1,22 9628,30 - 11571,22 162,26 - 183,49 40,52 - 62,04
Median 26,42 0,42 10489,91 170,26 45,78
Min. 24,55 0,37 9329,74 161,07 28,12
Max. 28,28 1,78 12118,96 190,31 85,27
7)
Anzahl n = 10
Mittelwert 21,68 0,59 9505,97 145,56 49,33
Standardabw. 7,43 0,44 1964,84 44,90 10,16
Ci 95% 12,46 - 30,91 0,05 - 1,13 7066,30 - 11945,63 89,81 - 201,31 42,06 - 56,60
Median 21,21 0,43 8712,12 138,46 46,14
Min. 12,57 0,35 7691,43 89,04 35,78
Max. 33,19 1,37 12343,07 214,50 69,08
Testdaten nach einem Implantationszeitraum von 8 Wochen
n = 5
Testdaten nach einem Implantationszeitraum von 2 Wochen
n = 6
Testdaten nach einem Implantationszeitraum von 4 Wochen
n = 6
Testdaten nach einem Implantationszeitraum von 3 Tagen
n = 6




Testdaten nach einem Implantationszeitraum von 1 Tag
n = 6
Drei-Punkt-Biegeversuch
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 Scherversuch
(N) (mm) (Nmm²) (Nmm²) (Nmm²)
8)
Anzahl n = 12
Mittelwert 19,08 0,42 8972,52 127,49 45,67
Standardabw. 3,88 0,07 1233,04 23,82 12,69
Ci 95% 15,02 - 23,15 0,35 - 0,49 7678,53 - 10266,52 102,49 - 152,49 37,60 - 53,73
Median 19,25 0,42 9106,24 126,35 45,03
Min. 13,94 0,32 6967,10 91,49 25,26
Max. 23,17 0,51 10627,70 154,37 70,94
9)
Anzahl n = 12
Mittelwert 19,51 0,37 11672,01 128,11 36,41
Standardabw. 3,65 0,11 1677,64 20,78 17,18
Ci 95% 15,68 - 23,34 0,25 - 0,49 9911,44 - 13432,58 106,30 - 149,92 25,50 - 47,33
Median 18,95 0,34 11723,35 123,41 33,77
Min. 13,94 0,28 9847,16 100,86 9,41
Max. 23,76 0,59 14223,94 154,35 69,27
Biegefestigkeit Scherfestigkeit
Testdaten nach einem Implantationszeitraum von 32 Wochen
n = 6
Testdaten nach einem Implantationszeitraum von 16 Wochen
n = 6
Drei-Punkt-Biegeversuch
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(N) (mm) (Nmm²) (Nmm²) (Nmm²)
1)
Anzahl n =20
Mittelwert 22,90 1,67 3094,19 113,55 47,12
Standardabw. 1,18 0,17 412,69 5,60 5,25
Ci 95% 22,05 - 23,75 1,54 - 1,79 2798,97 - 3389,41 109,54 - 117,55 44,66 - 49,57
Median 22,88 1,67 3259,43 114,57 45,50
Min. 21,21 1,42 2228,41 103,79 39,78
Max. 24,55 2,01 3480,27 121,24 56,67
2)
Anzahl n = 18
Mittelwert 20,30 2,22 3242,86 101,48 47,50
Standardabw. 4,06 1,12 223,39 19,07 7,89
Ci 95% 16,90 - 23,70 1,28 - 3,16 3056,10 - 3429,62 85,53 - 117,42 43,57 - 51,42
Median 21,60 1,73 3175,21 105,68 48,07
Min. 11,19 1,34 3007,41 57,36 34,84
Max. 24,35 4,47 3564,48 117,01 62,62
3)
Anzahl n = 12
Mittelwert 19,87 1,65 2958,44 93,44 44,34
Standardabw. 0,58 0,32 255,53 2,41 9,97
Ci 95% 19,16 - 20,59 1,25 - 2,05 2641,16 - 3275,72 90,46 - 96,43 38,01 - 50,68
Median 19,64 1,56 2899,52 93,49 45,97
Min. 19,44 1,36 2623,94 90,91 31,59
Max. 20,82 2,20 3313,23 97,13 60,28
4)
Anzahl n = 12
Mittelwert 21,05 1,70 2974,14 96,94 44,95
Standardabw. 1,27 0,44 246,98 6,84 6,91
Ci 95% 19,71 - 22,38 1,24 - 2,16 2714,95 - 3233,33 89,77 - 104,11 40,56 - 49,35
Median 21,21 1,58 2999,91 96,73 43,59
Min. 18,85 1,36 2639,79 85,43 36,86
Max. 22,78 2,55 3291,83 105,09 57,30
Drei-Punkt-Biegeversuch
Bruchkraft Durchbiegung beim Bruch E-Modul Biegefestigkeit Scherfestigkeit
Testdaten ohne Implantation
n = 10
Testdaten nach einem Implantationszeitraum von 1 Tag
n = 8
Testdaten nach einem Implantationszeitraum von 3 Tagen
n = 5
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 Scherversuch
(N) (mm) (Nmm²) (Nmm²) (Nmm²)
5)
Anzahl n = 12
Mittelwert 23,90 1,80 2762,70 108,97 42,67
Standardabw. 1,00 0,38 526,16 6,47 7,91
Ci 95% 22,85 - 24,95 1,40 - 2,20 2210,53 - 3314,88 102,18 - 115,76 37,65 - 47,70
Median 24,16 1,72 2757,05 108,49 39,15
Min. 22,19 1,35 1854,02 98,78 34,69
Max. 25,00 2,50 3453,11 116,88 62,24
6)
Anzahl n = 12
Mittelwert 22,26 1,46 2871,95 95,06 40,40
Standardabw. 1,09 0,20 308,31 9,34 7,71
Ci 95% 21,12 - 23,40 1,25 - 1,67 2548,39 - 3195,50 85,26 - 104,86 35,50 - 45,30
Median 22,29 1,45 2909,72 93,54 37,17
Min. 21,01 1,19 2503,68 84,97 30,40
Max. 23,76 1,78 3294,70 106,96 53,22
7)
Anzahl n = 12
Mittelwert 22,98 1,54 2756,17 97,16 43,39
Standardabw. 0,69 0,24 156,18 2,59 6,72
Ci 95% 22,25 - 23,70 1,30 - 1,79 2592,26 - 2920,07 94,45 - 99,87 39,13 - 47,66
Median 22,98 1,46 2824,21 97,63 42,85
Min. 21,80 1,33 2546,29 93,26 31,40
Max. 23,76 1,88 2927,95 100,78 55,85
8)
Anzahl n = 12
Mittelwert 21,96 1,21 2759,41 89,21 37,95
Standardabw. 0,81 0,18 144,64 5,18 8,98
Ci 95% 21,11 - 22,81 1,03 - 1,40 2607,62 - 2911,20 83,78 - 94,65 32,24 - 43,65
Median 22,19 1,18 2709,26 89,79 34,42
Min. 20,62 1,02 2606,68 81,62 27,57
Max. 22,78 1,52 2952,44 94,95 52,23
9)
Anzahl n = 11
Mittelwert 6,76 0,24 2044,13 25,00 8,12
Standardabw. 2,28 0,11 1249,41 9,65 6,61
Ci 95% 3,93 - 9,58 0,10 - 0,37 492,78 - 3595,48 13,02 - 36,99 3,68 - 12,56
Median 6,87 0,23 2702,84 26,08 7,51
Min. 3,93 0,13 0,00 13,22 0,89
Max. 10,02 0,41 2926,45 38,97 23,42
Drei-Punkt-Biegeversuch
Bruchkraft Durchbiegung beim Bruch E-Modul Biegefestigkeit Scherfestigkeit
Testdaten nach einem Implantationszeitraum von 2 Wochen
n = 6
Testdaten nach einem Implantationszeitraum von 4 Wochen
n = 6
Testdaten nach einem Implantationszeitraum von 32 Wochen
n = 5
Testdaten nach einem Implantationszeitraum von 8 Wochen
n = 6
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